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1 Einleitung
1.1 Strahlentherapie mit geladenen Teilchen
Tumorerkrankungen sind heute nach Herz-Kreislauferkrankungen die zweithäufigste Todesursache
sowohl in Deutschland [Sta10] als auch in der Europäischen Union [Nie06]. Allein in Deutschland
sterben jährlich 216 000 Menschen an Krebs. 450 000 Menschen erkranken jedes Jahr neu [Hus10].
Die Strahlentherapie, also die therapeutische Anwendung ionisierender Strahlung, ist neben der Chir-
urgie und der Chemotherapie eine der drei wichtigsten Therapieoptionen. So erhalten laut Schätzun-
gen 50−60% aller Krebspatienten im Laufe ihrer Behandlung eine Strahlentherapie [Bec10].
Seit den ersten Versuchen zur Anwendung von Röntgenstrahlen im Jahre 1896 [Rön96] durch de-
ren Entdecker Wilhelm C. Röntgen wurde die Technologie der strahlentherapeutischen Anwendung
ionisierender Strahlung durch verschiedene Innovationen immer weiter verbessert. Dabei ist es stets
das Ziel, gleichzeitig eine möglichst hohe Dosis möglichst konformal und präzise im Tumor zu ap-
plizieren und dabei umliegendes Normalgewebe und kritische (besonders strahlensensible) Organe
so weit wie möglich zu schonen, das heißt den Dosisbeitrag in diesen Regionen zu minimieren. Ein
bedeutender Schritt in der externen Strahlentherapie war dabei die Einführung klinischer Elektronen-
Linearbeschleuniger (LINAC) ab etwa 1950. Mit diesen können sowohl hochenergetische Elektronen-
als auch Photonenstrahlen erzeugt und aus verschiedenen Richtungen auf den Patienten gerichtet
werden. Dadurch ist eine Mehrfeldbestrahlung möglich, wodurch die Dosiskonformalität erheblich
verbessert werden konnte. Die Einführung neuer Bestrahlungstechniken, wie der modernen und inno-
vativen intensitätsmodulierten Strahlentherapie (IMRT) [Web01], setzte diese Entwicklung fort. Bei
der IMRT wird nicht nur die äußere Feldbegrenzung für jedes Bestrahlungsfeld angepasst, sondern es
wird auch jeweils die Strahlendosis innerhalb dieser Begrenzung räumlich moduliert.
Bei den genannten und vielen weiteren Fortschritten, die zur Verbesserung der externen Strahlen-
therapie geführt und maßgeblich zu deren klinischem Erfolg beigetragen haben, ist der therapeu-
tische Nutzen der Photonen- und Elektronen-Strahlenqualitäten intrinsisch durch deren physikalische
und strahlenbiologische Eigenschaften beschränkt. Insbesondere bei der Bestrahlung von tiefliegen-
den Tumoren begrenzen die charakteristische Dosis-Tiefenverteilung und die große laterale Streuung,
letztere insbesondere bei Elektronen, die Präzision der Dosisapplikation und damit die Schonung des
Normalgewebes im Strahlungsfeld. Diese Beschränkung gewinnt an Bedeutung, wenn die Tumore in
der Nähe von Risikoorganen liegen.
Dahingegen bieten schwerere geladene Teilchen, wie Protonen oder andere Ionen1 (z. B. Kohlenstoff-
Ionen) aufgrund ihrer charakteristischen Dosis-Tiefenverteilung einen entscheidenden Vorteil. Sie
deponieren den Großteil ihrer Energie erst am Ende ihrer Bahn (vgl. Abbildung 1.1). Das führt zur
Ausbildung des charakteristischen Bragg-Peaks in der Dosis-Tiefenverteilung. Dieser ist gefolgt von
1Ein Ion ist ein geladenes Atom oder Molekül.
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Abb. 1.1: Dosis-Tiefenverteilung in Wasser für Photonen, Elektronen und Protonen. Die Daten für
die 200kVp Röntgenröhre basieren auf Literaturangaben [Wac76], während die Dosis-
Tiefenverläufe der 15MV Photonen und 21MeV Elektronen am Siemens Artiste Beschleu-
niger des Universitätsklinikums Dresden im Wasserphantom gemessen wurden [Til11]. Für
die Protonen-Strahlenqualität wurde der Dosis-Tiefenverlauf mit Hilfe des Monte-Carlo-
Programms FLUKA 2011.2.2 [Fer05, Bat07] berechnet.
einem steilen Dosisabfall. Wird die Teilchenenergie so gewählt, dass der Bragg-Peak im zu bestrah-
lenden Tumor liegt, wird sowohl Gewebe vor dem Tumor als auch dahinter im Vergleich zu Photonen-
oder Elektronenbestrahlung deutlich geschont.
Bereits 1946 wurde die Anwendung von Protonen oder anderen Ionen zu therapeutischen Zwecken
aufgrund ihrer überlegenen Dosis-Tiefenverteilung erstmals von Wilson vorgeschlagen [Wil46]. Da
für die Umsetzung dieser Idee große und kostenintensive Beschleunigeranlagen notwendig sind, kam
es zunächst nur an bereits bestehenden und zur Grundlagenforschung eingesetzten Beschleuniger-
anlagen zu ersten klinischen Anwendungen. So zum Beispiel am Lawrence Berkeley National Labor-
atory (USA), wo 1954 die erste Patientenbestrahlung mit Protonen durchgeführt wurde [Tob58]. Zur
Inbetriebnahme der ersten nur für klinische Zwecke genutzten Ionentherapieanlage kam es dagegen
erst 1990 am Loma Linda University Medical Center (USA) für Protonen [Sla92] und 1994 am Heavy
Ion Medical Accelerator in Chiba (Japan) für Kohlenstoff-Ionen [Kan99, Tsu04]. Letztere weisen
einen zusätzlichen Vorteil gegenüber Protonen aufgrund ihrer erhöhten biologischen Wirksamkeit
und geringeren lateralen Streuung auf.
In Deutschland wurden erstmals 1997 an der Gesellschaft für Schwerionenforschung (GSI) in Darm-
stadt, ebenfalls an einem Forschungsbeschleuniger, Patienten mit Kohlenstoff-Ionen bestrahlt
[Deb00]. Die dort gewonnenen Erfahrungen und Erkenntnisse führten zum Bau der heute wohl mo-
dernsten und flexibelsten klinischen Ionentherapieanlage, dem Heidelberger Ionenstrahl-Therapie-
zentrum (HIT), welches in Abbildung 1.2 schematisch dargestellt ist. Dieses 2009 eingeweihte, an
einem klinischen Campus ansässige Zentrum ermöglicht durch eine unikale Gantry für Protonen und
Kohlenstoff-Ionen die Bestrahlung mit beiden Strahlenqualitäten aus allen Richtungen. Die Betrach-
tung des finanziellen als auch des räumlichen Bedarfs der realisierten hochmodernen Anlage zeigt,
dass ein flächendeckendes Angebot derartiger Therapieanlagen kaum zu realisieren ist. So wiegt allein
die Gantry, die sich über drei Stockwerke erstreckt, 670 Tonnen. Die Investitionskosten der insgesamt
mehr als 5000m2 großen Anlage belaufen sich auf ca. 100 Millionen Euro [Sch08a]. Damit ist die
Anlage das größte, komplexeste und teuerste Medizingerät in einem Krankenhaus weltweit [Sch08a].
Auch wenn es durchaus kompaktere Ansätze für Ionentherapieanlagen konventioneller Technologie
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Abb. 1.2: Schematische Darstellung des Heidelberger Ionenstrahl-Therapiezentrums (HIT). Links im
Bild sind die Ionenquellen, der Linearbeschleuniger und das Synchrotron zu sehen. Durch
die Hochenergie-Strahlführung kann der erzeugte Ionenstrahl an verschiedene Behand-
lungsplätze, z. B. auch durch die 670t schwere Gantry (rechts im Bild), geleitet werden.
Quelle: HIT [Hab09].
gibt, hätten alternative Technologien der Ionenbeschleunigung und Strahlführung, die kompaktere
und preisgünstigere Ionentherapieanlagen erlauben, ein großes Potential.
1.2 Laser zur Beschleunigung geladener Teilchen
Dieses Potential sehen viele führende Wissenschaftler auf dem Gebiet der Plasma- und Laserphysik
in der neuartigen Technologie der Laser-Teilchenbeschleunigung [Bul02, Ma06b, Ma06a, Led07,
Mal08, Bul08, Mar09, Kra09, Bol10]. Dabei werden ultrakurze Lichtpulse eines Hochintensitäts-
lasers auf ein Target, wie z. B. eine dünne Aluminiumfolie, fokussiert. Die dabei erreichte Lichtinten-
sität von ca. 1021 W/cm2 ist so hoch, als würde das gesamte von der Sonne auf die Erde treffende Licht
auf eine Bleistiftspitze gebündelt. Dabei wird die Materie sofort in Plasma umgewandelt, aus dem her-
aus Elektronen beschleunigt werden können. Im Falle eines Folientargets entstehen beim Austritt der
Elektronen aus der Folie durch die Ladungstrennung extrem hohe Beschleunigungsfelder im Bereich
von MV/µm. Dadurch können ebenfalls Protonen von den Oberflächen der Folie beschleunigt wer-
den. Als Beispiel zeigt Abbildung 1.3 den kompakten DRACO-Hochintensitätslaser (DResden lAser
aCceleration sOurce), welcher am Helmholtz-Zentrum Dresden-Rossendorf (HZDR) installiert ist.
In den letzten Jahren wurden auf dem Gebiet der Laser-Teilchenbeschleunigung erhebliche Fortschrit-
te erzielt. So konnten Elektronen bis zu Energien im GeV-Bereich [Lee06, Lu07, Cla10] und Protonen
bis knapp 70 MeV [Klu10, Gai11] beschleunigt werden. Außerdem konnte das Energiespektrum der
beschleunigten Teilchen in einigen Pionier-Experimenten [Sch06c, Heg06] durch Veränderungen in
der Targetstruktur beeinflusst werden. Auch wenn dies noch nicht ausreichend reproduzier- und steu-
erbar funktioniert, zeigt es doch, dass den Anforderungen einer klinischen Anwendung zumindest
näher gekommen wird.
Von diesen Entwicklungen angetrieben wurden verschiedene Studien mit Simulationen und Entwür-
fen zu Verbesserungen der Protonenbeschleunigung [Bul02, Fou02, Mal04, Wei08] und zu Strahl-
transportelementen [Fou03b, Luo05, Fou07, Sch08b, Sch09] für eine medizinische Anwendung von
Laser-Teilchenbeschleunigern veröffentlicht. Einige Autoren veröffentlichten bereits Simulationen
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Abb. 1.3: DRACO-Lasersystem am Helmholtz-Zentrum Dresden-Rossendorf. Der kompakte und
kommerziell erhältliche Laser lässt sich in einem Raum unterbringen.
zur Bestrahlungsplanung mit laserbeschleunigten Protonen [Fou03a, Luo08, Sch10a] und Abschir-
mungskonzeptionen [Fan07] für zukünftige klinische Anwendungen der Laser-Teilchenbeschleuniger.
1.3 Translation von Grundlagenforschung zur klinischen
Anwendung
Trotz des großen geweckten Enthusiasmus nicht nur auf dem Feld der Laser-Plasma-Forschung,
sondern zum Teil auch in der Medizinphysik, müssen vor einer klinischen Anwendung der Laser-
Teilchenbeschleunigung wesentliche Aufgaben erfüllt werden. Das sind (a) die Entwicklung eines
geeigneten therapeutischen Bestrahlungsgerätes, (b) die Transformation von Grundlagenforschungs-
experimenten mit Einzelpulsen geringer Reproduzierbarkeit hin zu stabilen und zuverlässigen Pati-
entenbestrahlungen mit präziser Applikation der vorgeschriebenen Dosis in wenigen Minuten und
(c) die Gewährleistung adäquater Qualitätssicherung und Patientensicherheit [Led07, Lin07, Mal08,
Led10]. Auch muss (d) eine geeignete physikalische und dosimetrische Charakterisierung in Echtzeit
entwickelt und (e) die relative biologische Wirksamkeit dieser neuartigen, kurz gepulsten Strahlen-
qualität mit extrem hoher Pulsdosisleistung (≈ 109 Gy/s) untersucht werden. Das ist insbesondere
bei derzeitigen laserbeschleunigten Protonen-Strahlenqualitäten aufgrund der kurzen Reichweite im
Submillimeterbereich und eines im Allgemeinen breiten, exponentiell abfallenden Energiespektrums
eine große Herausforderung. Diese Aufgaben erfordern eine ganze Reihe umfangreicher Experimen-
te translationaler Forschung, beginnend bei in vitro Zellbestrahlungen über in vivo Experimente und
vorklinischen Studien bis hin zu klinischen Pilotstudien am Patienten. Sie begründen letztlich ein
neues, eigenständiges Forschungsgebiet – die Laser-Radioonkologie.
Um diese Aufgaben zu lösen, wurde im Jahr 2007 das vom Bundesministerium für Bildung und For-
schung (BMBF) geförderte Verbundprojekt „onCOOPtics” gestartet. Getragen wird es von den beiden
vom BMBF geförderten Zentren für Innovationskompetenz „ultraoptics” in Jena und „OncoRay” in
Dresden. Für das gemeinsame Ziel, die Entwicklung einer laserbasierten Ionenstrahltherapie, ver-
einen sie ihre Kompetenzen einerseits in der Entwicklung von Hochleistungsoptiken und Laser-
technologie und andererseits in medizinischer Strahlenforschung. Das Helmholtz-Zentrum Dresden-
Rossendorf ist mit seinem 150-Terawatt-Hochleistungslaser DRACO ein wichtiger Partner des
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Abb. 1.4: Relative biologische Wirksamkeit von laserbeschleunigten Elektronen im Vergleich zu kon-
ventionell beschleunigten Elektronen eines medizinischen Linearbeschleunigers (LINAC)
anhand der zwei untersuchten Endpunkte für die Tumorzelllinie FaDu: (a) Residuale DNS-
Doppelstrangbrüche 24 h nach Bestrahlung und (b) klonogenes Zellüberleben. Für beide
Endpunkte konnte kein signifikanter Unterschied in der biologischen Wirksamkeit gefun-
den werden.
OncoRay und des Verbundprojektes.
Trotz der großen Anzahl von Vorschlägen, theoretischen Studien und Simulationen zur Anwendung
laserbeschleunigter Teilchen in der Strahlentherapie existierten 2007 nach Kenntnis des Autors kei-
ne experimentellen Arbeiten, die auf diese Anwendung fokussiert waren. Die onCOOPtics-Gruppe
begann ihre Arbeit auf der ersten Stufe der translationalen Treppe: Den in vitro Zellbestrahlungen
mit humanen Normal- und Tumorzellen. Dabei ist es das Ziel, für verschiedene biologische End-
punkte die biologische Wirksamkeit zwischen konventionell beschleunigten und laserbeschleunigten
Teilchen zu vergleichen. Es wurden zwei biologische Endpunkte gewählt: (a) Die residualen DNS-
Doppelstrangbrüche 24 h nach Bestrahlung1 (DNS-DSB) und (b) das in der klinischen Strahlen-
therapie bedeutende klonogene Zellüberleben. Exemplarisch sind in Abbildung 1.4 die im Rahmen
des Verbundprojektes onCOOPtics gewonnenen strahlenbiologischen Ergebnisse für laserbeschleu-
nigte Elektronen [Las09a, Las09b, Paw09, Las12] in Form von Dosis-Effekt-Kurven für eine Tu-
morzelllinie und für beide untersuchten Endpunkte gezeigt. Auf die dosimetrischen Aspekte dieser
Untersuchungen wird ausführlich in Kapitel 4 eingegangen.
Im Hinblick auf eine Anwendung in der Radioonkologie liegt das größte Potential bei laserbeschleu-
nigten Protonen oder schwereren Ionen, während Laser-Teilchenbeschleuniger keine ernsthafte Kon-
kurrenz zu den ausgereiften, äußerst kompakten und relativ preisgünstigen klinischen Elektronen-
Linearbeschleunigern darstellen. Dennoch wurden die in vitro Experimente zunächst mit laserbe-
schleunigten Elektronen am JeTi-Laser an der Friedrich-Schiller-Universität Jena etabliert und durch-
geführt. Zu dem damaligen Zeitpunkt war noch kein Laserbeschleuniger verfügbar, mit dem quantita-
tiv auswertbare Zellbestrahlungen mit laserbeschleunigten Protonen möglich gewesen wären. Umso
wichtiger war es, dass bei diesen weltweit ersten quantitativen strahlenbiologischen Experimenten
mit laserbeschleunigten Elektronen erstmals wichtige Erfahrungen zur strahlenbiologischen und do-
simetrischen Charakterisierung von laserbeschleunigten Teilchen gewonnen wurden und die notwen-
dige interdisziplinäre Zusammenarbeit von Plasma- und Laserphysikern, Strahlenbiologen, Strahlen-
1Diese wurden mit einer Immunfluoreszenz-Färbung der Proteine γ-H2AX und 53BP1 nachgewiesen.
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physikern und Medizinern begonnen wurde. All dies half bei der Vorbereitung und Durchführung
systematischer strahlenbiologischer Untersuchungen mit laserbeschleunigten Protonen am DRACO-
Laser des HZDR, die zwei Jahre später begannen.
1.4 Ziel und Gliederung dieser Arbeit
Eine verlässliche Echtzeit-Monitorierung und präzise Bestimmung der absolut übertragenen Energie-
dosis sind sowohl für die Auswertbarkeit radiobiologischer Untersuchungen als auch für eine späte-
re klinische Anwendung laserbeschleunigter Teilchen entscheidende Voraussetzungen. Ohne Dosis-
information kann kein strahlenbiologisches Ergebnis in Form von Dosis-Effekt-Kurven gewonnen
werden.
Das Ziel dieser Arbeit ist deshalb die dosimetrische Charakterisierung laserbeschleunigter Teilchen,
die für die erfolgreiche Durchführung quantitativer in vitro Experimente notwendig ist, mit hinrei-
chender Präzision allumfassend zu entwickeln und durchzuführen. Dies gilt sowohl für laserbeschleu-
nigte Elektronen als auch für Protonen. Tendenziell liegt der Schwerpunkt eher bei laserbeschleunig-
ten Protonen. Zum einen ist deren Anwendung in der Strahlentherapie das langfristige Ziel, zum
anderen ist deren dosimetrische Charakterisierung bei den mit derzeitigen Laserbeschleunigern er-
reichten Strahleigenschaften wesentlich anspruchsvoller und komplexer.
Zunächst werden im Kapitel 2 allgemeine physikalische Grundlagen der Strahlentherapie mit gelade-
nen Teilchen einschließlich Dosimetrie, Prinzipien der laserbasierten Teilchenbeschleunigung sowie
die Eigenschaften der laserbeschleunigten Teilchen und daraus ableitbare spezielle Anforderungen an
die Dosimetrie erläutert. Im Kapitel 3 wird auf die Identifizierung und Entwicklung geeigneter do-
simetrischer Detektoren sowie deren Optimierung, Charakterisierung und Kalibrierung eingegangen.
In den beiden nachfolgenden Kapiteln 4 und 5 wird dann, getrennt für laserbeschleunigte Elektronen
bzw. Protonen, die durchgeführte Dosimetrie während der jeweiligen Zellbestrahlungsexperimente
vorgestellt. Es wird in beiden Kapiteln auch auf die Dosimetrie an den jeweiligen Vergleichs- und
Referenz-Strahlenquellen eingegangen. Als Vergleichs-Strahlenquellen werden die konventionellen
Elektronen- und Protonenbeschleuniger bezeichnet, die verwendet wurden, um die relative biolo-
gische Wirksamkeit der laserbeschleunigten Elektronen bzw. Protonen im Vergleich zu konventionell
beschleunigten Elektronen bzw. Protonen zu bestimmen. Der Einsatz von Referenz-Strahlenquellen
(200kVp Röntgenröhren) dient dazu, die Zellbestrahlungsexperimente am Laserbeschleuniger und an
der jeweiligen Vergleichs-Strahlenquelle miteinander in Beziehung zu setzen. Alle im Rahmen dieser
Arbeit verwendeten Strahlenquellen sind im Anhang A zusammen mit den jeweils durchgeführten
Experimenten aufgeführt. Dem schließt sich eine detaillierte Darstellung der Unsicherheitsabschät-
zung für die vorgestellten Zellbestrahlungsexperimente im Anhang B an.
2 Von den Grundlagen der Strahlentherapie
mit geladenen Teilchen zur Anwendung
laserbeschleunigter Teilchen
2.1 Physikalische Grundlagen der Strahlentherapie mit
geladenen Teilchen
Die am meisten in der Strahlentherapie angewandten beschleunigten geladenen Teilchen sind Elektro-
nen. Sie werden entweder direkt zur Patientenbestrahlung genutzt oder durch Beschuss eines Brems-
strahlungstargets zur Erzeugung eines Photonenstrahls verwendet. Selbst bei primärer Photonenstrah-
lung sind es freigesetzte, niederenergetische Elektronen, in diesem Fall bezeichnet als Sekundärelek-
tronen, welche die biologische Wirkung verursachen. Auch die Anwendung von beschleunigten Pro-
tonen oder schwereren Ionen (z. B. Kohlenstoff-Ionen) findet zunehmend Verbreitung - hauptsächlich
aufgrund der vorteilhafteren Dosisverteilung (vgl. Abschnitt 1.1).
Im Folgenden werden die zugrunde liegenden Wechselwirkungsmechanismen der geladenen Teilchen
mit Materie erläutert. Diese bestimmen die Charakteristik des Energieübertrages der Teilchen an die
Materie, den es bei der Dosimetrie zu messen gilt. Des Weiteren wird auf wichtige physikalische Grö-
ßen wie Bremsvermögen und Reichweite eingegangen, anhand derer die Wechselwirkungen und der
Energieübertrag quantifiziert werden. Die Erläuterungen wurden anhand von Fachbuchinformationen
[Att86, Kri02, May07] zusammengestellt, wobei der Schwerpunkt bei Elektronen und Protonen liegt,
deren dosimetrische Charakterisierung Inhalt dieser Arbeit ist.
2.1.1 Wechselwirkungen geladener Teilchen mit Materie
Da geladene Teilchen von ihrem Coulomb-Feld umgeben sind, wechselwirken sie beim Auftreffen
auf Materie mit einem oder mehreren Elektronen oder mit dem Kern praktisch aller Atome, die sie
passieren. Dadurch unterscheiden sie sich maßgeblich von neutralen Teilchen wie Photonen oder
Neutronen, die beim Durchgang durch Materie entweder gar keine oder nur sehr wenige Wechsel-
wirkungsereignisse erfahren. Bei den meisten Wechselwirkungen verlieren die geladenen Teilchen
nur einen sehr kleinen Teil ihrer kinetischen Energie. Dadurch ist die Vereinfachung gerechtfer-
tigt, dass sie ihre Energie in einem kontinuierlichen, reibungsähnlichen Prozess, auch „continuous
slowing-down approximation” (CSDA) genannt, verlieren. Die auftretenden Wechselwirkungen kön-
nen in Coulomb-Wechselwirkungen mit der gesamten Atomhülle, mit einzelnen Hüllenelektronen
oder mit dem Kernfeld sowie in hadronische Wechselwirkungen unterteilt werden [Att86, Kri02].
Die Art der Coulomb-Wechselwirkung hängt vor allem vom Abstand des einlaufenden Teilchens
2 Von den Grundlagen der Strahlentherapie mit geladenen Teilchen zur Anwendung
laserbeschleunigter Teilchen 8
zum Wechselwirkungspartner ab, der auch als Stoßparameter1 bezeichnet wird.
Coulomb-Wechselwirkungen mit der gesamten Atomhülle (weiche Stöße)
Wenn der Abstand, mit dem ein geladenes Teilchen ein Atom passiert, groß ist, also große Stoß-
parameter auftreten, wechselwirkt das Coulomb-Feld des Teilchens mit dem Atom als Ganzes und
führt dadurch zu einer Formänderung der Elektronenkonstellation und hebt das Atom auf ein hö-
heres Energieniveau. Außerdem wird das einfallende Teilchen gestreut. Es kann auch vorkommen,
dass das Atom durch Herauslösung eines Elektrons aus der Atomhülle ionisiert wird. Der Netto-
Energieübertrag dieser sogenannten weichen Stöße auf das Atom beträgt wenige Elektronenvolt.
Große Stoßparameter sind wesentlich wahrscheinlicher als kleine Stoßparameter, bei denen auch di-
rekte Stöße mit individuellen Elektronen oder Atomkernen auftreten können. Deshalb sind die mit
Abstand größte Anzahl an Interaktionen der geladenen Teilchen weiche Stöße. Durch sie wird unge-
fähr die Hälfte der insgesamt an das Medium übertragenen Energie deponiert.
Coulomb-Wechselwirkungen mit einzelnen Hüllenelektronen (harte Stöße)
Bei Stoßparametern, die im Bereich der Atomgröße liegen, wird es wahrscheinlicher, dass das ein-
treffende Teilchen direkt mit einem einzelnen Elektron des Atoms wechselwirkt (sogenannte harte
Stöße). Aufgrund des großen Energieübertrages wird das Elektron aus dem Potential des Atom her-
ausgelöst und mit entsprechender kinetischer Energie weggestoßen. Diese Elektronen werden auch
als δ -Elektronen bezeichnet. Die Wahrscheinlichkeit für das Auftreten dieser harten Stöße hängt u. a.
von den quantenmechanischen Eigenschaften (z. B. Spin) des eintreffenden Teilchens ab. Daraus folgt
z. B. ein Unterschied in der Wechselwirkungscharakteristik zwischen Elektronen und Protonen.
Kommt das herausgelöste Elektron aus einer der inneren Schalen, werden durch die Abregung des
Atoms in seinen Grundzustand zusätzlich charakteristische Röntgenstrahlung und / oder Auger-Elek-
tronen emittiert. Dadurch wird bei harten Stößen sowohl durch die δ -Elektronen als auch durch die
entstehende Röntgenstrahlung und emittierten Auger-Elektronen ein Teil der an das Medium übertra-
genen Energie von der primären Teilchenspur des Projektils wegtransportiert.
Obwohl die Wechselwirkungen mit einzelnen Hüllenelektronen im Vergleich zu weichen Stößen viel
seltener auftreten, ist der Anteil der durch das Primärteilchen deponierten Energie für beide Prozesse
etwa gleich groß. Der Energieübertrag bei harten Stößen ist also größer als bei weichen Stößen.
Coulomb-Wechselwirkungen mit dem Kernfeld
Ist der Stoßparameter des geladenen Teilchens viel kleiner als der Atomradius, findet die Coulomb-
Wechselwirkung hauptsächlich mit dem Coulombfeld des Atomkerns statt. Der Wirkungsquerschnitt
σ dieses Prozesses hängt u. a. von der Masse des Projektils m und der Kernladungszahl Z des getrof-
fenen Kerns ab:
σ ∼ Z
2
m2
. (2.1)
Aufgrund der Abhängigkeit vom Reziproken des Massenquadrates ist die Wechselwirkung haupt-
sächlich für Elektronen und weniger für Protonen oder noch schwerere geladene Teilchen mit in der
1Definiert ist der Stoßparameter als kleinster Abstand zwischen der Asymptote des einlaufenden Teilchens und dem
Schwerpunkt des Wechselwirkungszentrums.
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Strahlentherapie üblichen Energien relevant. Für Protonen ist das Strahlungsbremsvermögen, wel-
ches die Wechselwirkung charakterisiert, dadurch bei gleicher Energie um sechs Größenordnungen
kleiner als für Elektronen (m2e/m
2
p = 0,3 ·10−6). Die Betrachtung soll deshalb auf Elektronen fokus-
siert werden. In ca. 97− 98% der Fälle wird das Elektron elastisch am Kern gestreut und es wird
kein Photon emittiert oder der Kern angeregt. Das Elektron verliert nur einen sehr geringen Ener-
gieanteil, da die Impulserhaltung gewährleistet werden muss. Damit trägt dieser Prozess kaum zur
Energiedeposition, wohl aber zur Richtungsänderung des eintreffenden Elektronenstrahls bei. In den
übrigen 2−3% der Interaktionen findet eine inelastische Streuung statt, in der ein großer Anteil der
kinetischen Energie abgegeben wird und ein Röntgenphoton emittiert wird. Diese Röntgenstrahlung
wird auch als Bremsstrahlung bezeichnet. Obwohl die Bremsstrahlungsproduktion für hochenerge-
tische Elektronen in einem Material mit hoher Kernladungszahl (Z & 50) von großer Bedeutung für
die Energiedeposition ist, hat sie in einem Material mit niedriger Kernladungszahl, wie z. B. gewebe-
äquivalentes Material oder Wasser, für Elektronen unter 10MeV keine bedeutende Rolle.
Kernreaktionen
Handelt es sich bei den Projektilteilchen um hochenergetische Hadronen1, kommt es bei sehr kleinen
Stoßparametern (kleiner als der Kernradius) zu Wechselwirkungen über die starken Kernkräfte. Da-
durch können einzelne Nukleonen oder größere Nukleonen-Cluster aus dem Kern herausgelöst sowie
γ-Photonen abgestrahlt werden. Bei geeigneten Targetkernen kann es auch zur induzierten Kernspal-
tung kommen. Da diese Wechselwirkung für die vorliegende Arbeit aufgrund der geringen kinetischen
Energie der laserbeschleunigten Protonen praktisch nicht von Bedeutung ist, soll an dieser Stelle nicht
näher darauf eingegangen werden.
2.1.2 Energieverlust und Bremsvermögen
Der Erwartungswert des Energieverlustes pro Wegstrecke x eines geladenen Teilchens in Materie wird
als Bremsvermögen (englisch: stopping power) S =−dE/dx bezeichnet. Es hängt von der Teilchen-
art, der kinetischen Energie des Teilchens und vom Medium ab. Bei theoretischer Betrachtung und
Berechnung wird das totale Bremsvermögen in das Stoßbremsvermögen Scol und Strahlungsbrems-
vermögen Srad unterteilt. Ersteres vereinigt den durch Stöße (weiche und harte Stöße) hervorgeru-
fenen Energieverlust, während das Strahlungsbremsvermögen den Energieverlust durch die erzeugte
Bremsstrahlung beschreibt
S =
(
−dE
dx
)
= Scol+Srad =
(
−dE
dx
)
col
+
(
−dE
dx
)
rad
. (2.2)
Da das Bremsvermögen näherungsweise proportional zur Dichte des Absorbers ist, wird in der Strah-
lenphysik oftmals der Quotient zwischen Bremsvermögen und Dichte, das Massenbremsvermögen
S/ρ , verwendet. Es ist in dem strahlentherapeutisch angewandten Energiebereich praktisch unabhän-
gig von der Absorberdichte.
1Als Hadronen werden jene Teilchen bezeichnet, die der starken Wechselwirkung unterliegen. Während Protonen und
Neutronen zur Familie der Hadronen gehören, ist dies für Elektronen nicht der Fall.
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Stoßbremsvermögen
Das Stoßbremsvermögen lässt sich wiederum in einen durch harte und einen durch weiche Stöße ver-
ursachten Energieverlust unterteilen [Att86]. Dabei ist das Stoßbremsvermögen für weiche Stöße un-
abhängig von der Teilchensorte, während es sich für die harten Stöße unterscheidet. So lässt sich das
Massenstoßbremsvermögen für Protonen und andere schwere Ionen mit der Bethe-Bloch-Gleichung
beschreiben [Att86]:
Scol
ρ
= 4piNAr2e ·
Z
A
·m0c2 · z2 · 1β 2
[
ln
(
2m0c2β 2
I · (1−β 2)
)
−β 2−C
Z
]
. (2.3)
Dabei steht NA für die Avogadro-Konstante, re für den klassischen Elektronenradius, Z und A für die
Kernladungszahl bzw. die molare Masse des Absorbermaterials, m0 und z für die Ruhemasse bzw.
die Ladungszahl des einfallenden Teilchens, c für die Lichtgeschwindigkeit, und β für den Quoti-
enten aus der Geschwindigkeit des Teilchens und der Lichtgeschwindigkeit. Die Größe I beschreibt
das mittlere Anregungspotential des Absorbermaterials. Der Term C/Z wird als Schalenkorrektur-
Term bezeichnet und berücksichtigt die verringerte Coulomb-Wechselwirkung mit den Elektronen
der verschiedenen Schalen bei sehr langsamen Projektilgeschwindigkeiten im Bereich der Orbital-
Geschwindigkeiten der entsprechenden Hüllenelektronen. Bei niedrigen Projektilgeschwindigkeiten
muss außerdem die Teilchenladung Z durch eine effektive Ladung Zeff ersetzt werden, um die Um-
konfiguration der Projektil-Ladung zu berücksichtigen, die durch Einfang von Elektronen des Absor-
bersmediums verursacht werden [Par04]. Die Abhängigkeit der effektiven Ladung von der Teilchen-
geschwindigkeit kann mit folgender semiempirischen Gleichung beschrieben werden [Bar63, Bet72]:
Zeff = Z (1− e−aβZ
− 23 ), (2.4)
wobei in der Originalpublikation [Bar63] a' 125 angegeben ist. Die angeführten Effekte für niedrige
Projektilgeschwindigkeiten führen zum Abfall des Bremsvermögens am Ende der Teilchenspur (bei
Protonen für Energien unterhalb ≈ 0,1MeV).
Wird Gleichung 2.3 für den nicht-relativistischen Fall genähert, ist der Ausdruck in der eckigen Klam-
mer nahezu konstant und es ergeben sich folgende Abhängigkeiten für Scol/ρ:
Scol
ρ
∼ Z
A
· z2 · 1
v2
=
Z
A
· z2 ·2 m
Ekin
. (2.5)
Dadurch ist die Proportionalität des (Massen-)Stoßbremsvermögens zum Reziproken des Geschwin-
digkeitsquadrates bzw. der massenspezifischen kinetischen Energie Ekin/m erkennbar, die für den
charakteristischen Anstieg der Dosisdeposition mit sinkender Projektilgeschwindigkeit verantwort-
lich ist.
Für Elektronen ergibt sich aufgrund der anderen Behandlung harter Stöße (basierend auf dem Møller
Wirkungsquerschnitt für Elektronen [Eva55] und der Ununterscheidbarkeit1 zwischen einfallendem
und getroffenem Elektron nach dem Stoß folgendes Massenstoßbremsvermögen) [Att86]:
Scol
ρ
= 2piNAr2e ·
Z
A
·m0c2 · z2 · 1β 2
[
ln
(
τ(τ+2)
2(I/m0c2)2
)
+F−(τ)−2C
Z
]
, (2.6)
1Per Konvention wird das Elektron mit der höheren Energie als das ursprüngliche einfallende Elektron betrachtet. Demnach
kann das einfallende Elektron per Definition nur maximal die Hälfte seiner Bewegungsenergie übertragen.
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Abb. 2.1: Massenbremsvermögen für Protonen und Elektronen in Wasser. Für Protonen ist das Ge-
samtbremsvermögen in elektronische und nukleare Wechselwirkungen und für Elektronen
in Stoß- und Strahlungsbremsanteile aufgeschlüsselt (Daten von [Ber93]).
F−(τ) = 1−β 2+ τ
2/8− (2τ+1) ln2
(τ+1)2
. (2.7)
Der Term τ entspricht der kinetischen Energie des Elektrons in Vielfachen seiner Ruheenergie.
Strahlungsbremsvermögen
Der sich durch Bremsstrahlungserzeugung ergebende Energieverlust lässt sich für Elektronen wie
folgt ausdrücken [Kri02]:
Srad
ρ
= αNAr2e ·
Z2
A
·Etot ·
(
Rrad,n+
1
Z
Rrad,e
)
. (2.8)
Das Strahlungsbremsvermögen steigt ungefähr linear mit der Gesamtenergie Etot des einfallenden
Elektrons. Die beiden Restfunktionen Rrad,n, Rrad,e enthalten die skalierten Wirkungsquerschnitte für
die Strahlungsbremsung im Coulombfeld des Kerns bzw. im Coulombfeld eines Elektrons [Kri02].
Die Strahlungsbremsung im Elektronenfeld kann für kinetische Energien unterhalb 100keV vernach-
lässigt werden, bei kinetischen Energien ab etwa 10MeV ist das Verhältnis beider Restfunktionen
ungefähr 1. Durch den Faktor 1/Z dominiert im Bereich therapeutisch genutzter Elektronenenergien
aber stets die Strahlungsbremsung im Kernfeld.
Zusammenfassend ist in Abbildung 2.1 das Bremsvermögen für Protonen und Elektronen in Was-
ser aufgeschlüsselt nach den Energieverlustprozessen in Abhängigkeit von der kinetischen Energie
dargestellt. Das Bremsvermögen für Protonen ist dabei in das elektronische Bremsvermögen durch
Coulomb-Wechselwirkung (vgl. Stoßbremsvermögen) und in das nukleare Bremsvermögen, welches
den Energietransfer auf Atome in elastischen Streuungen beschreibt, unterteilt.
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2.1.3 Dosisbegriff
Das Bremsvermögen gibt die mittlere Wirkung eines Absorbermaterials auf ein Strahlenbündel gela-
dener Teilchen an. Um hingegen die für die strahlentherapeutische Anwendung entscheidende Wir-
kung des Strahlenbündels auf den Absorber zu beschreiben, müssen der Energieübertrag durch Primär-
und Sekundärteilchen auf das Material, die daraus folgende Energieabsorption und die damit verbun-
dene biologische Wirkung betrachtet werden.
Eine sowohl in der Strahlentherapie als auch in dieser Arbeit zentrale Größe ist die absorbierte Ener-
giedosis D, definiert als der Erwartungswert der durch ionisierende Strahlung an das Material über-
tragenen Energie dE pro Masse dm des Absorbermaterials1:
D =
dE
dm
. (2.9)
Die übertragene Energie setzt sich aus folgenden Komponenten zusammen: (a) Der Summe der Ener-
gien (ohne Ruhemassenenergien) der in das Volumen dV = dm/ρ eintretenden geladenen und unge-
ladenen ionisierenden Teilchen, (b) abzüglich der Summe der Energien (ohne Ruhemassenenergien)
der das Volumen verlassenden geladenen und ungeladenen Teilchen und (c) der durch Kernreaktio-
nen hervorgerufenen Gesamtänderung der Ruhemassenenergien aller Kerne und Elementarteilchen
im Volumen dV [ICR80].
Da die deponierte Energiedosis vom Material des Zielobjektes abhängt, ist es insbesondere in der
Strahlentherapie üblich, die angegebene Dosis auf ein Referenzmaterial, meist Wasser, zu beziehen.
Ist im Folgenden von deponierter Dosis die Rede, ist damit bis auf explizit genannte Ausnahmen stets
die deponierte Energiedosis in Wasser gemeint.
Für geladene Teilchen, die senkrecht auf eine dünne Schicht treffen, kann die deponierte Dosis unter
den folgenden drei Bedingungen auf eine Beziehung von Teilchenfluenz Φ und Massenstoßbrems-
vermögen Scol/ρ zurückgeführt werden [Att86, May07]. (1) Die Schicht muss so dünn sein, dass das
Massenstoßbremsvermögen praktisch konstant über der Tiefe ist. Des Weiteren müssen (2) Streuung
und (3) die Netto-Energie, die durch δ -Elektronen aus der Schicht herausgetragen wird, vernach-
lässigbar sein. Letzteres kann entweder dadurch gegeben sein, dass die Schichtdicke größer als die
durchschnittliche δ -Elektronenreichweite ist oder dadurch, dass die Schicht von einem Material um-
geben ist, das eine ähnliche Kernladungszahl aufweist. In dem Fall wären die Energiebeiträge, die
durch Sekundärelektronen aus der Schicht heraus- und hinein transportiert werden, im Mittel gleich
groß. Dies wird als Sekundärelektronengleichgewicht bezeichnet. Sind alle Bedingungen erfüllt, er-
gibt sich die absorbierte Dosis für einen polyenergetischen Teilchenstrahl zu:
D =
ˆ
Φ(E)
Scol
ρ
(E)dE. (2.10)
Für Protonen oder schwerere Ionen sind diese drei Bedingungen im Allgemeinen erfüllt, falls die
Schichtdicke nur wenige Prozent der Reichweite der Teilchen ausmacht.
1Der Term dE bezeichnet hier den Energieübertrag auf die Materie und nicht wie zuvor die Energieabgabe des Teilchens.
Deshalb ist kein negatives Vorzeichen notwendig.
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Abb. 2.2: Mittlere Reichweite und Einfluss der Reichweitenverschmierung bei Elektronen (links) und
Protonen (rechts): Schematische Darstellung der Transmission in Abhängigkeit der Ein-
dringtiefe z, nach [Kri02]. Die mittlere Reichweite R entspricht einer Transmission von
50 %. Die Teilchenverluste, die die Fläche A kennzeichnet, sind durch Absorption und
Streuung verursacht.
2.1.4 Reichweite und Dosis-Tiefenverteilung von Protonen
Die Reichweite eines geladenen Teilchens mit einer kinetischen Anfangsenergie E0 in einem Medium
ist definiert als Erwartungswert der Wegstrecke, die es zurücklegt, bevor es zum Stillstand kommt1
[Att86]. Da, wie bereits diskutiert, geladene Teilchen eine Vielzahl von Wechselwirkungsereignis-
sen durchlaufen und diese Prozesse stochastischer Natur sind, wird die tatsächliche zurückgelegte
Wegstrecke für verschiedene geladene Teilchen gleicher Anfangsenergie etwas variieren. Diese Un-
terschiede werden als Reichweite- oder Energieverschmierung (straggling) bezeichnet. Mit steigen-
der Tiefe nimmt die Zahl der Wechselwirkungen und damit auch die Reichweitenverschmierung zu.
Protonen und noch schwerere geladene Teilchen werden durch die stattfindenden Streuwechselwir-
kungen aufgrund ihrer größeren Masse im Gegensatz zu Elektronen, bei denen der Anteil an großwin-
keligen Streuereignissen viel größer ist, nur sehr wenig von ihrer Bahn abgelenkt. Dadurch stimmen
Reichweite und Bahnlänge für Protonen und schwerere Ionen gut überein, die Reichweitenverschmie-
rungen sind verglichen mit Elektronen gering (vgl. Abbildung 2.2). Deshalb ist es insbesondere für
Protonen und schwerere geladene Teilchen sinnvoll, eine mittlere Reichweite R zu definieren, um ihre
Eindringtiefe zu charakterisieren.
In der CSDA-Näherung kann die mittlere Reichweite aus dem Integral über das reziproke Bremsver-
mögen bestimmt werden und wird in diesem Fall auch als CSDA-Reichweite bezeichnet:
R(E0) =
ˆ 0
E0
(
−dE
dx
)−1
dE ≈
ˆ 0
E0
− 1
Scol
dE. (2.11)
Da an dieser Stelle lediglich die Reichweite für Protonen im therapeutisch angewandten Energiebe-
reich betrachtet werden soll, wurde in Gleichung 2.11 die Strahlungsbremsung vernachlässigt und le-
diglich das Stoßbremsvermögen berücksichtigt. Für den nicht-relativistischen Grenzfall ergeben sich
unter Anwendung von Gleichung 2.5 folgende Abhängigkeiten für die mittlere Protonenreichweite
1Bei Vernachlässigung der thermischen Bewegung
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Abb. 2.3: Dosis-Tiefenprofile monoenergetischer Protonen für verschiedene Anfangsenergien bei je-
weils gleicher Teilchenzahl berechnet mit FLUKA 2011.2.2 [Fer05, Bat07].
(Reichweitengesetz von Geiger):
R(E0)∼
ˆ 0
E0
−E
ρmz2e2
dE =
E20
2ρmz2e2
. (2.12)
Die Reichweite skaliert also mit dem Quadrat der kinetischen Anfangsenergie E0. Wird zusätzlich
der schwach mit der Energie steigende relativistische Faktor des Stoßbremsvermögens berücksichtigt,
ergibt sich für die Reichweite: R∼ E1,50 [Kri02].
In Abbildung 2.3 ist die Dosisdeposition für monoenergetische Protonen in Wasser über der Eindring-
tiefe, die sogenannte Dosis-Tiefenverteilung D(z), für verschiedene Anfangsenergien dargestellt. Sie
ergibt sich aus der Superposition des Bremsvermögens für alle Energien des lokalen Energiespek-
trums in der Tiefe z [Bil02]. Die Verteilung kann in zwei Bereiche unterteilt werden: (a) Die Plateau-
Region mit nur geringem Anstieg in der Dosisdeposition und (b) den Bragg-Peak-Bereich mit steilem
Anstieg in der Dosisdeposition (vgl. 1/v2-Abhängigkeit des Stoßbremsvermögens) und einem darauf-
folgenden steilen Abfall der Dosisdeposition. Aus Abbildung 2.3 ist erkennbar, dass eine Erhöhung
der Anfangsenergie aufgrund der damit zunehmenden Reichweiten- und Energieverschmierung zu
einem breiteren Bragg-Peak mit reduzierter maximaler Dosisdeposition führt.
2.2 Klassifizierung der Dosimeter
Da sich die in einem Medium deponierte Energiedosis im Allgemeinen nicht unmittelbar messen lässt,
müssen entsprechende Detektoren, sogenannte Sonden, in das Strahlungsfeld eingebracht werden.
In deren Messvolumen (empfindliches Volumen) wird eine Sonden-Energiedosis eingebracht. Der
Messwert des Dosimeters muss in die Energiedosis, die ohne die Sonde im Medium deponiert wird,
umrechenbar sein. Dieses Verfahren wird als Sondenmethode bezeichnet.
Dosimeter, also Detektoren zur Messung der Energiedosis, können nach verschiedenen Kriterien un-
terteilt werden. Mehrere Einteilungsmöglichkeiten werden im Folgenden kurz vorgestellt und die im
Rahmen der Arbeit verwendeten Dosimeter anhand der vorgestellten Kategorien charakterisiert (vgl.
Tabelle 2.1).
2 Von den Grundlagen der Strahlentherapie mit geladenen Teilchen zur Anwendung
laserbeschleunigter Teilchen 15
Tab. 2.1: Klassifizierung der im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Dosimeter nach verschiedenen
Kriterien.
Bezeichnung/
Typ
Verfügbarkeit der
Dosisinformation
Verwendung als Einfluss auf
Strahlenfeld
Ionisationskammer
(Ionisationsdetektor)
Echtzeit
• Relativdosimeter (bei allen Experimenten,
außer an Röntgenröhren)
Minimal (Trans-
missionskammern)
• Referenzdosimeter (Experimente an kon-
ventionellen Beschleunigern)
Groß
Faraday Cup
(Fluenzdetektor)
Echtzeit
• Relativdosimeter (Experimente mit laserbe-
schleunigten Elektronen)
• Referenzdosimeter (Experimente mit laser-
beschleunigten Protonen)
Maximal (komplette
Strahlabsorption)
Radiochromische
Filme
(chemischer
Detektor)
Retrospektiv
• Relativdosimeter (Messung der Dosisho-
mogenität und der Strahlfleckgröße)
• Referenzdosimeter (Experimente mit laser-
beschleunigten Teilchen)
Abhängig von
Teilchenart und
Energie
CR-39 Festkörper-
Spurdetektoren
(Fluenzdetektor)
Retrospektiv • Detektor zur Messung der Protonenfluenz
Abhängig von
Protonenenergie u.
Detektordicke,
prinzipiell groß
2.2.1 Nach dem Detektorprinzip
Eine naheliegende Möglichkeit zur Einteilung verschiedener Dosimeter ist die Einteilung anhand
des angewandten Detektorprinzips. Möglich ist eine Unterscheidung in Ionisationsdetektoren (z. B.
gasgefüllte Ionisationskammern), Kalorimeter, Anregungsdetektoren (Szintillations-, optische oder
thermische Lumineszenzdetektoren), chemische Detektoren (radiographische und radiochromische
Filmdosimeter) und Fluenzdetektoren (Faraday Cup, Festkörper-Spurdetektoren).
In der klinischen Dosimetrie haben Ionisationskammern eine entscheidende Bedeutung. Diese zeich-
nen sich dadurch aus, dass durch Anlegen einer elektrischen Spannung die durch die Ionisation des
Kammervolumens (z. B. Luft) entstehenden Ladungsträger getrennt und an Elektroden gesammelt
werden. Die Dosismessung mit entsprechenden luftgefüllten Sonden wird mit der Hohlraumtheorie
theoretisch abgeleitet [Att86]. Vereinfachend ausgedrückt, können die Ionisationskammern je nach
Anwendungsbedingungen in zwei Typen unterteilt werden: (a) Gleichgewichtssonden, die ein Se-
kundärelektronengleichgewicht1 im Detektor voraussetzen und für indirekt ionisierende Strahlung
angewandt werden und (b) Bragg-Gray-Sonden, bei denen die Beeinflussung des primären und se-
kundären Strahlungsflusses durch den Detektor zu vernachlässigen ist. Letztere werden insbesondere
zur Dosimetrie direkt ionisierender Strahlung, d. h. geladener Teilchen, angewandt.
Kalorimeter messen den durch die absorbierte Strahlungsenergie entstehenden Temperaturanstieg im
Material. Bei Kenntnis der spezifischen Wärmekapazität des Detektormaterials ist eine direkte Be-
stimmung der Absolutdosis möglich. Damit handelt es sich zwar um eine sehr direkte andererseits
1„Idealisierter Zustand des Strahlungsfeldes einer Photonenstrahlung an einem Punkt innerhalb eines Materials; er besteht
dann, wenn die in einem kleinen Volumenelement von Photonen an Sekundärelektronen abgegebene Energie, soweit sie
von diesen aus dem Volumenelement heraustransportiert und nicht danach in Bremsstrahlung umgewandelt wird, gleich
der von Sekundärelektronen in das Volumenelement hinein transportierten und darin verbleibenden Energie ist.” [DIN01]
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aber auch sehr anspruchsvolle Messmethode, da sehr kleine Temperaturdifferenzen gemessen werden
müssen.
Mit Fluenzdetektoren lässt sich die Teilchenfluenz, also die Teilchenanzahl pro Fläche, ermitteln1.
Dadurch wird die Dosisbestimmung entsprechend Gleichung 2.10 in zwei Teile aufgeteilt: (1) Die
Messung der Teilchenfluenz und (2) die Bestimmung des Massenstoßbremsvermögens.
In Kapitel 3 werden die Fluenzdetektoren Faraday Cup und CR-39 Festkörper-Spurdetektoren de-
tailliert vorgestellt. Ebenso wird in diesem Kapitel auf radiochromische Filme, die den chemischen
Dosimetern zugeordnet werden können, eingegangen.
2.2.2 Nach Art der Dosismessung
Die Detektoren lassen sich bezüglich der Art der Dosismessung in drei Gruppen einteilen:
• Absolutdosimeter messen die Dosis basierend auf ihrer Definition und benötigen keine Kali-
brierung. Zum gegenwärtigen Zeitpunkt existieren nur drei einsetzbare Absolutdosimetertypen:
Kalorimeter, Freiluft-Ionisationskammern und Fricke-Gel-Dosimeter (chemisches Dosimeter).
Aufgrund der Komplexität und definierten Messbedingungen war eine Verwendung von Ab-
solutdosimetern im Rahmen dieser Arbeit praktisch nicht möglich. Absolutdosimeter kommen
vor allem in Primär-Normal-Dosimetrie-Laboren (PNDL) zur Kalibrierung von Referenzdosi-
metern zum Einsatz. In Deutschland ist das die Physikalisch-Technische Bundesanstalt (PTB).
• Referenzdosimeter messen die Dosis basierend auf einer vorherigen Kalibrierung gegen ein
Absolutdosimeter oder ein anderes zuvor kalibriertes Referenzdosimeter. Sie werden auch als
Normaldosimeter bezeichnet, wenn sie in höchstens zwei Zwischenstufen an das nationale pri-
märe Normal angeschlossen sind [Bil02]. Nach Kalibrierung sind Referenzdosimeter ebenfalls
zur Messung der absoluten Dosisdeposition befähigt. Abweichungen der Messbedingungen
zwischen Kalibrierung und dem Einsatz zur Dosisbestimmung müssen durch entsprechende
Korrekturen berücksichtigt werden. In der klinischen Dosimetrie werden hauptsächlich Ionisa-
tionskammern als Referenzdosimeter eingesetzt.
• Relativdosimeter werden zur Messung einer relativen Dosisänderung oder eines Dosisunter-
schiedes eingesetzt. Dafür ist bei einer linearen Dosis-Signal-Beziehung keine Kalibrierung
des Dosimeters notwendig. Beispielsweise werden bei verschiedenen klinischen Beschleuni-
gern segmentierte Ionisationskammern eingesetzt, um die Dosishomogenität des Strahlenfeldes
zu kontrollieren, indem die relativen Dosisabweichungen zwischen den einzelnen Segmenten
bestimmt werden. Die Relativdosismessung kann auch auf eine absolute Dosismessung Bezug
nehmen, also durch diese normiert werden. Ein Beispiel ist die Messung eines relativen räum-
lichen Dosisprofils, bei der an einem Punkt des Profils ebenfalls eine Messung der absoluten
Dosis erfolgt.
Zu beachten ist, dass die Einordnung in die drei Gruppen entsprechend der Verwendung erfolgt und
ein Detektor prinzipiell mehreren Gruppen zugeordnet werden kann.
1Einige Detektoren, wie z. B. der Faraday Cup, können nur den Teilchenfluss messen. Da dieser bei Kenntnis der Bestrah-
lungsfeldgröße und einem hinreichend homogenen Strahlenfeld in die Teilchenfluenz umgerechnet werden kann, sollen
diese Detektoren ebenfalls zu den Fluenzdetektoren gezählt werden.
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2.2.3 Nach dem Zeitpunkt der Verfügbarkeit der Dosisinformation
Werden die Detektoren nach dem Zeitpunkt, zu dem die gemessene Dosisinformation verfügbar ist,
eingeteilt, lassen sie sich in sogenannte Echtzeit- und retrospektive Dosimeter unterteilen. Erste-
re ermöglichen die Monitorierung und Kontrolle des Bestrahlungsvorganges, sowie ein eventuelles
Eingreifen und definiertes Beenden der Bestrahlung, z. B. nach Erreichen einer gewünschten Dosis.
Meist werden Echtzeit-Dosimeter direkt elektronisch ausgelesen (z. B. Ionisationskammer oder Fara-
day Cup) oder die Dosisinformation beruht auf einem Kamera-Bild, welches in Echtzeit aufgenom-
men wird (z. B. Szintillationsdetektoren). Bei retrospektiven Dosimetern, wie z. B. radiochromischen
Filmen oder Festkörper-Spurdetektoren, ist die Dosisinformation dagegen erst nach der Bestrahlung
und entsprechenden oft langwierigen Auswerteschritten verfügbar.
2.2.4 Nach dem Einfluss auf das Strahlenfeld
Dosimetrische Detektoren können auch danach charakterisiert werden, wie stark sie das auf sie tref-
fende Strahlenfeld beeinflussen. Während Transmissionsdetektoren so ausgelegt sind, dass sie nur mi-
nimal mit dem Strahl wechselwirken, sind andere Detektoren vollkommen destruktiv und absorbieren
den gesamten Strahl. So erfordert z. B. die Fluenzmessung mit einem Faraday Cup die vollständige
Absorption der Strahlenergie. Auch bei der Kalorimetrie hat die aufwendige Isolierung des Mess-
volumens meist eine destruktive Wirkung auf den eintreffenden Strahl. Insbesondere bei Strahlenqua-
litäten mit geringer Eindringtiefe und falls der Detektor in Strahlrichtung vor dem Zielobjekt (z. B.
Zellprobe) positioniert ist, muss dem Aspekt des Detektoreinflusses besondere Beachtung geschenkt
werden.
2.3 Laserbasierte Beschleunigung geladener Teilchen und
deren Eigenschaften
Mit heutigen Hochleistungslasersystemen sind Lichtintensitäten von 1021 W/cm2 erreichbar [Sna00,
Wil01, Zei10a]. Dies wird dadurch ermöglicht, dass die Laser diese Intensität nicht kontinuierlich,
sondern in sehr kurzen Pulsen (typisch sind Pulslängen von 10− 100fs) erzeugen. Da diese ho-
hen Intensitäten die optischen Komponenten des Lasers zerstören würden, wird unter anderem das
sogenannte Chirped Pulse Amplification (CPA) - Verfahren zur Erzeugung von hochintensiven, ul-
trakurzen Laserpulsen angewandt. Vereinfacht beschrieben, wird dabei der von einem Oszillator er-
zeugte Lichtpuls geringer Lichtleistung zunächst durch spektrale Zerlegung zeitlich gestreckt, dann
über mehrere Stufen verstärkt und dabei räumlich aufgeweitet und erst am Ende wieder zeitlich und
räumlich komprimiert. Durch die Verlängerung der Pulsdauer wird die Lichtintensität um mehrere
Größenordnungen herabgesenkt, wodurch erst die zerstörungsfreie Verstärkung im optischen Medi-
um möglich wird. Durch Kompression und Fokussierung des Laserstrahls auf wenige Mikrometer
werden dann die anfangs erwähnten hohen Intensitäten erreicht.
Heutige Lasersysteme erreichen nach der Kompression eine Lichtleistung von über hundert Tera-
watt [Zei10a], einige erzielen sogar Lichtleistungen im Petawatt-Bereich [Per99, Dan04]. Letztere
setzen derzeit hauptsächlich Glas als optisches Verstärkermedium ein. Aufgrund der schlechten Wär-
meleitfähigkeit des Verstärkermaterials können diese Lasersysteme nur einige wenige Pulse pro Tag
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erzeugen. So liegt die Wiederholfrequenz des Trident-Lasers am Los Alamos National Laboratory
bei etwa einem verstärkten Laserpuls aller 45 Minuten [Mon95]. Die im Rahmen dieser Arbeit ein-
gesetzten Lasersysteme JeTi und DRACO sind beides Festkörperlaser, die mit Titan dotiertes Korund
(Saphir) als optisches Verstärkermedium einsetzen. Diese Ti:Saphir-Laser erreichen Pulsrepetitions-
raten im Bereich von wenigen Hertz, weisen aber noch eine etwas niedrigere Laserleistung als die
Hochleistungs-Glaslaser auf. Auch untereinander unterscheiden sie sich in der erreichten Laserleis-
tung. So erzeugte das schon über mehrere Jahre verfügbare JeTi-Lasersystem zum Zeitpunkt der im
Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Experimente lediglich eine Laserleistung von 10TW, während
mit dem neueren DRACO-Lasersystem zwei Jahre später bereits 150TW möglich waren.
2.3.1 Beschleunigungsprinzip
Aufgrund der hohen Lichtintensität muss die Wechselwirkung zwischen Licht und Materie durch
nichtlineare, relativistische Optik beschrieben werden. Das ist dann notwendig, sobald die Elektro-
nen durch das Lichtfeld innerhalb einer Halbwelle eine Energie erreichen, die mit ihrer Ruhemassen-
energie vergleichbar ist. Bei einer für Hochintensitätslaser typischen Wellenlänge von 800nm ist dies
ab einer Lichtintensität von 1018 W/cm2 der Fall [Sch06b]. Die sich daraus ergebenden Beschleuni-
gungsprinzipien für Elektronen und Protonen sollen im Folgenden vorgestellt werden.
Elektronenbeschleunigung
Trifft eine gepulste, linear polarisierte, elektromagnetische Welle, deren Felder in der Ebene senkrecht
zur Ausbreitungsrichtung konstant sind, auf ein freies Elektron, wird dieses zwar durch die Lorentz-
kraft ausgelenkt und macht eine Zick-Zack-Bewegung in Richtung des Laserstrahls1, kommt aber
nach Durchlaufen des Lichtpulses wieder zur Ruhe. Es erfährt dabei keinen Netto-Energieübertrag.
Erst durch einen Feld-Gradienten der elektromagnetischen Welle in transversaler Richtung, wie er bei
realen Lichtfeldern von Laserstrahlen auftritt (transversales Strahlprofil), wird eine Netto-Beschleu-
nigung von freien Elektronen möglich. Das Elektron erfährt bei der Auslenkung in eine Richtung
eine andere Feldstärke als bei der darauffolgenden Auslenkung in die entgegengesetzte Richtung. Die
im zeitlichen Mittel resultierende Kraft wird als ponderomotive Kraft ~Fpond bezeichnet und ist im
nicht-relativistischen Fall wie folgt definiert:
~Fpond =− e
2
2m0ω2
∇(~E)2. (2.13)
Diese hängt von der Ruhemasse des Elektrons m0, der Lichtfrequenz ω und dem Gradienten der
elektrischen Feldstärke ~E ab. Die Kraft ist in Richtung geringer werdender Feldstärken gerichtet.
Die ponderomotive Kraft ist verantwortlich für den durch ein Laserfeld hervorgerufenen Beschleuni-
gungsprozess von Elektronen in einem Gas, der auch als Laser-Kielfeldbeschleunigung (LWFA, engl.
laser wakefield acceleration) bezeichnet wird und erstmals 1979 von Tajima und Dawson [Taj79] be-
schrieben wurde. Die LWFA lässt sich in zwei Teilprozesse unterteilen [Sch10b]:
1. Bildung einer Plasmawelle: Wird ein Hochintensitätslaser auf ein Gasvolumen (z. B. Heli-
um aus einer Düse) fokussiert, wird das Gas im Fokus schon durch die zeitliche Vorstruktur
1Im gemittelten mitbewegten Bezugssystem des Elektrons vollzieht das Elektron eine 8-förmige Bahn.
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Abb. 2.4: Erzeugung der Plasmawelle (plasma wakefield) durch einen ultrakurzen Laserpuls (dicke,
durchgezogene Linie). Der Anteil der ponderomotiven Kraft in Ausbreitungsrichtung (z-
Achse) wirkt zweimal auf die Elektronen ein: Zunächst werden sie von der Vorderseite des
Laserpulses nach vorn gedrückt, sobald der Laserpuls an ihnen vorbeigezogen ist, werden
sie nach hinten gedrückt. Dadurch wird eine Ladungstrennung im Plasma erzeugt. Abbil-
dung modifiziert nach [Sch06b].
des Hauptpulses, die sogenannten Vorpulse1, fast komplett ionisiert. Aufgrund der durch den
Hauptpuls hervorgerufenen ponderomotiven Kraft wird eine Plasmawelle, also räumlich pe-
riodisch auftretende Raumladungszonen, erzeugt (vgl. Abbildung 2.4). Außerdem verursacht
sie die Ausbildung eines Plasmakanals (vgl. Abbildung 2.5) entlang der Laser-Ausbreitungs-
richtung, da die Elektronen radial nach außen gedrückt werden. Dieser Plasmakanal, der mit
einer Veränderung des Brechungsindexes einhergeht, sorgt wiederum für eine Selbstfokussie-
rung des Laserstrahls weit über die eigentliche konfokale Länge des Laserfokus hinaus. Die
durch den Laserstrahl getriebene Plasmawelle, die die Elektronendichtemodulation beschreibt,
ist mit einem starken elektrischen Feld verbunden. Ist der Laserpuls länger als die Plasmawel-
lenlänge des Mediums, moduliert die Plasmawelle den Laserpuls. Dieser Fall wird auch als
selbst-modulierte Laser-Kielfeldbeschleunigung bezeichnet. Wenn der Laserpuls dagegen kür-
zer als die Plasmawellenlänge ist, zieht der Laserpuls die Plasmawelle hinter sich her. Dieser
Prozess wird bildlich oft mit einem Boot (Laserpuls), das Wellen im Kielwasser (Plasmawelle)
hinterlässt, verglichen.
2. Eigentliche Elektronenbeschleunigung: Werden Elektronen auf dem Wellenberg eingebracht,
können Sie aufgrund der durch die Plasmawelle hervorgerufenen Felder Energie gewinnen –
ähnlich wie ein Surfer auf einer Welle beschleunigt wird. Die Elektronen können entweder
von extern injiziert werden oder direkt aus dem Plasma heraus beschleunigt werden, wenn
sie sich gerade schnell genug in Ausbreitungsrichtung der Plasmawelle bewegen. Letzteres
wird als Selbstinjektion bezeichnet und in den hier vorgestellten Experimenten angewandt.
Abhängig von der Stelle des Potentialwalls, an der sich die Elektronen befinden, werden sie
unterschiedlich stark beschleunigt. Das ist die Ursache für das auftretende breite exponentielle
Elektronen-Energiespektrum.
1Unter einem Vorpuls wird eine zeitlich vor dem Hauptpuls liegende Erhöhung der Lichtintensität verstanden. Ursache
dafür kann die Verstärkung von spontan emittiertem Licht sein.
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Abb. 2.5: Elektronenbeschleunigung aus einem Helium-Gasstrom: (a) Schematische Darstellung der
Experimentanordnung und der Ausbildung des Plasmakanals. (b) Mit spezieller Plasma-
Bildgebung basierend auf nichtlinearer Thomson-Streuung [Sch10b] aufgenommenes Bild
der Plasmaerzeugung. Das Bild wurde während der Zellbestrahlungsexperimente am JeTi-
Lasersystem in Jena aufgenommen.
Protonenbeschleunigung
Sollen Protonen beschleunigt werden, wird der Laser nicht auf einen Gasstrahl, sondern auf die Vor-
derseite einer dünnen Folie (meist Metall- oder Plastikfolie, wenige µm dick) unter einem begrenz-
ten Winkel zur Folien-Normalen fokussiert. Der Beschleunigungsmechanismus wird dabei ebenfalls
durch die Elektronen bestimmt. Durch den Laserstrahl wird ein Plasma in der Folie erzeugt und
Elektronen werden beschleunigt (vgl. Abbildung 2.6 links). Dies kann über verschiedene Beschleuni-
gungsmechanismen geschehen. Welcher Prozess dabei dominiert, hängt unter anderem von der Aus-
dehnung und dem Dichtegradienten des von Vorpulsen erzeugten Vorplasmas zum Zeitpunkt des Ein-
treffens des Hauptpulses und dem Einfallswinkel des Lasers ab. Die Frage, unter welchen Bedingun-
gen welcher Prozess dabei dominiert, ist noch nicht abschließend geklärt und Inhalt aktueller Diskus-
sionen. Beispielhaft und vereinfachend seien folgende drei Elektronen-Beschleunigungsmechanismen
genannt [Gib96, Sch06b]:
• Brunel-Beschleunigung (Kein oder fast kein Vorplasma): Elektronen werden über die Kom-
ponente des elektrischen Feldes, die parallel zur Foliennormalen gerichtet ist, in die Folie be-
schleunigt. Da das Laserlicht nur über eine bestimmte Eindringtiefe verfügt, können die Elek-
tronen das Laserfeld verlassen und dadurch nicht mehr in die entgegengesetzte Richtung be-
schleunigt werden [Bru87].
• Resonante Absorption (Vorplasma in bestimmten Gebieten der Folie): Das Laserlicht kann
in den Bereich des Vorplasmas eindringen und dadurch, dass die Laserfrequenz in Resonanz mit
der Plasmafrequenz ist, kann eine Plasmawelle entlang der Foliennormalen angeregt werden.
In Bereichen höherer Dichte (Bereiche ohne Vorplasma) wird die Welle gedämpft und erhitzt
dadurch das Plasma.
• Kielfeldbeschleunigung: Bei einer großen und langgestreckten Ausdehnung des Vorplasmas
findet – wie im Heliumgas (siehe oben) – eine Kielfeldbeschleunigung statt.
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Abb. 2.6: Schematische Darstellung des Target-Normal-Sheath-Acceleration (TNSA) Prozesses zur
Protonenbeschleunigung. Der TNSA-Prozess lässt sich vereinfachend in die dargestell-
ten drei Schritte unterteilen. Außerdem sind in der mittleren Abbildung die räumliche
Elektronen- (blau) und Protonendichteverteilung (rot) schematisch dargestellt. Quelle: T.
Kluge, HZDR.
Ist die Folie dünn genug, können die beschleunigten Elektronen die Folie auf der Rückseite verlas-
sen und sich bis auf eine Debye-Länge1 davon entfernen. Durch die Ladungstrennung von heraus-
fliegenden Elektronen und zurückbleibenden Atomrümpfen entsteht ein sehr hohes quasistatisches
elektrisches Feld (vgl. Abbildung 2.6 Mitte). Dieses ist bei heutigen Hochleistungslasern in der Grö-
ßenordnung von TV/m [Sch06a]. Dadurch werden die Atome auf der Rückseite der Folie ionisiert.
Das können Atome der Folie, Verunreinigungen (Kohlenwasserstoffverbindungen) oder extra auf-
gebrachte Atome sein. Die gebildeten Ionen werden durch das elektrische Feld entsprechend ihres
Ladung-zu-Masse-Verhältnisses (q/m) beschleunigt. Findet keine spezielle Reinigung der Folien-
rückseite statt, so dass sich genügend Kohlenwasserstoffverbindungen auf der Oberfläche befinden,
sind Protonen von ionisierten Wasserstoffatomen aufgrund ihrer geringen Masse die dominierende
Ionenspezies. Da das elektrische Feld unmittelbar an der Folienoberfläche senkrecht zur Folienrück-
seite ausgerichtet ist, werden die Ionen auch in diese Richtung, also in Richtung der Normalen der
Folienrückseite beschleunigt2. Deshalb wird dieser Beschleunigungsmechanismus auch als Target-
Normal-Sheath-Acceleration (TNSA) bezeichnet.
Sobald eine gewisse Anzahl an Ionen beschleunigt wurde, kompensiert diese die negative Ladung der
Elektronen, das Beschleunigungsfeld bricht zusammen und eine quasineutrale Wolke aus Elektro-
nen und positiv geladenen Ionen, dominiert von Protonen (unter oben genannten Bedingungen), be-
wegt sich annähernd in Richtung der Oberflächennormalen der Folienrückseite3 (vgl. Abbildung 2.6
rechts). Das Energiespektrum der Protonen ist meist annähernd exponentiell abfallend und weist eine
scharfe Abschneidekante auf hochenergetischer Seite auf, deren Lage (maximale Protonenenergie)
häufig zur Charakterisierung der Protonenbeschleunigung herangezogen wird.
1Als Debye-Länge ist die Strecke definiert, auf der das Potential einer Überschussladung auf das 1/e-fache abgefallen ist.
2Da in gleicher Weise auch Elektronen entgegen der Laserrichtung beschleunigt werden und aus der Vorderseite der Folie
austreten, werden auch Protonen in diese Richtung beschleunigt. Experimentelle und theoretische Untersuchungen zeigen
aber, dass die maximale Energie von aus der Rückseite beschleunigten Protonen höher ist.
3Bei schrägem Lasereinfall auf das Target, können insbesondere hochenergetische Protonen unter Umständen in einem
Winkel von bis zu 15° von der Targetnormalen auftreten [Zei10a].
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Tab. 2.2: Vergleich der Eigenschaften von konventionell und laserbeschleunigten Teilchenstrahlen
für Elektronen und Protonen am jeweiligen Bestrahlungsort. Die Angaben zu den laserbe-
schleunigten Teilchen beziehen sich dabei auf die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten
Zellbestrahlungsexperimente am JeTi-Laser in Jena (Elektronen) und am DRACO-Laser in
Dresden (Protonen). Die Daten des klinischen Elektronen-Linearbeschleunigers entsprechen
denen des an der Klinik für Strahlentherapie und Radioonkologie in Dresden installierten
Siemens Oncor Impression. Dabei beziehen sich die Angaben zur Pulsung auf den Makro-
puls, weil genaue Angaben zur Dosis und Länge der Mikropulse (3 GHz Wiederholfrequenz)
nicht vorlagen. Die angegebenen Parameter des konventionellen Protonenbeschleunigers be-
ziehen sich auf ein in der klinischen Protonentherapie eingesetztes Zyklotron.
Elektronen Protonen
Klinischer
LINAC
Laserbeschleuniger Zyklotron(b) Laserbeschleuniger
Frequenz 50Hz 2,5Hz 1 ·108 Hz 0,1Hz
Pulslänge am Ende der
Beschleunigungsstrecke
4 ·10−6 s ≈ 80 ·10−15 s 1 ·10−9 s ≈ 30 ·10−15 s
Pulslänge am
Bestrahlungsort
≈ 4 ·10−6 s 1 ·10−12 s ≈ 1 ·10−9 s 2 ·10−9 s
Pulsdosis 1 ·10−3 Gy 2,4 ·10−3 Gy 1,2 ·10−9 Gy 8,1 ·10−2 Gy
Pulsdosisleistung 2,5 ·102 Gys 2,4 ·109 Gys 1,2 ·100 Gys 4,1 ·107 Gys
Relative
Pulsdosisleistung
102 109 1 107
Mittlere Dosisleistung 3,00 Gymin 0,36
Gy
min 7,27
Gy
min 0,43
Gy
min
Ladung pro Puls und
cm2
5 ·10−13 C (a) 1 ·10−12 C (a) 3 ·10−19 C 2 ·10−12 C (c)
Teilchen pro Puls und
cm2
3 ·106 (a) 7 ·106 (a) 2 ·100 1 ·107 (c)
Typische Energie 6−20MeV 1−20MeV 70−230MeV 1−20MeV
Spektrumsform monoenergetisch
(gaussförmig)
exponentiell
abfallend
monoenergetisch
(gaussförmig)
exponentiell
abfallend
a Bei einer Elektronenenergie von 10MeV
b Ausgehend von einem Bestrahlungsfelddurchmesser von 14cm, einer Protonenenergie von 230MeV und dem vom
Hersteller für diese Energie angegebenen Strahlstrom am Strahlaustritt (Nozzle) von 4,5nA
c Bei einer mittleren Protonenenergie von 10MeV
2.3.2 Eigenschaften laserbeschleunigter Teilchen
Aufgrund der vorgestellten Beschleunigungsmechanismen weisen die laserbeschleunigten Teilchen
im Vergleich zu Teilchen, die mit konventionellen Mechanismen beschleunigt wurden, spezielle Ei-
genschaften auf. Dies betrifft insbesondere die sehr kurze Pulsdauer und die hohe Pulsdosis, aber
auch ein nicht-monoenergetisches Energiespektrum und eine sehr hohe Strahldivergenz (& 10°). In
Tabelle 2.2 werden die Eigenschaften laser- und konventionell beschleunigter Teilchen sowohl für
Elektronen als auch für Protonen detailliert gegenübergestellt.
Laserbeschleunigte Elektronen weisen eine um sieben Größenordnungen höhere Pulsdosisleistung
als mit einem klinischen Linearbeschleuniger beschleunigte Elektronen auf. Aufgrund der um sechs
Größenordnungen kleineren Pulslänge und der etwas geringeren Wiederholfrequenz ist die mittle-
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re Dosisleistung allerdings etwas kleiner als beim klinischen Elektronenbeschleuniger. Elektronen
lassen sich mittels der Laser-Teilchenbeschleunigung auf klinisch nutzbare Energien beschleunigen.
Dabei muss beachtet werden, dass das Energiespektrum der laserbeschleunigten Elektronen nicht
monoenergetisch, sondern exponentiell abfallend ist und deshalb eine Energiefilterung notwendig ist
(siehe Abschnitt 2.4).
Bei Protonen ist nach heutigem Stand der Technik der Pulsdosisleistungsunterschied zwischen kon-
ventionell und laserbeschleunigten Protonen am Bestrahlungsort etwa gleich groß wie bei Elektronen.
Auch bezüglich der mittleren Dosisleistung ergibt sich ein ähnliches Bild wie bei den Elektronen: Mit
0,4Gy/min ist diese bei laserbeschleunigten Protonen etwas niedriger als bei den durch das Zyklo-
tron beschleunigten und bereits klinisch eingesetzten Protonen. Dagegen wird die klinisch notwendi-
ge Maximalenergie von ca. 230MeV mit heutigen Laserbeschleunigern nicht erreicht. Die weltweit
höchste nachgewiesene Protonenenergie liegt derzeit bei 67,5MeV [Klu10, Gai11]. Ursache dafür
ist die im Vergleich zu Elektronen ca. 1800-fach höhere Masse der Protonen. Ein weiterer wichti-
ger Unterschied zwischen laser- und konventionell beschleunigten Protonen besteht in deren Ener-
giespektrum. Mit einem Zyklotron beschleunigte Protonen sind im Wesentlichen monoenergetisch1
(∆E/E ≈ 0,1%), während nach dem TNSA-Prozess laserbeschleunigte Protonen ein exponentiell
abfallendes Spektrum aufweisen. In Einzelschussexperimenten wurden zwar auch schon vergleichs-
weise monoenergetische Protonenspektren erzeugt [Heg06, Sch06c], dies ist derzeit aber nicht re-
produzierbar und stabil genug, damit es in Vielschuss-Experimenten, wie z. B. Zellbestrahlungen,
angewandt werden kann.
2.3.3 Vergleich konventioneller und laserbasierter Protonenbeschleuniger
Da die Laser-Teilchenbeschleunigung in der Literatur [Bul02, Ma06b, Ma06a, Led07, Mal08, Kra09,
Mar09, Bol10] oft als potentielle Alternative zur konventionellen Protonenbeschleunigung in der
Strahlentherapie mit Protonen genannt wird, sollen die zwei Beschleunigertypen hinsichtlich die-
ses Aspekts untersucht werden. Aufgrund der vergleichsweise geringen Kosten und der Kompaktheit
von klinischen Elektronen-Linearbeschleunigern, wird derzeit kein Vorteil für die Anwendung der
laserbasierten Beschleunigung von Elektronen für die klinische Nutzung gesehen. Aus diesem Grund
beschränkt sich die Betrachtung auf die Protonenbeschleunigung. Dabei ist einschränkend zu betonen,
dass sich die zwei Technologien auf sehr unterschiedlichem Entwicklungsstand befinden. Während
konventionelle Protonenbeschleuniger bereits klinisch eingesetzt werden und alle Anforderungen an
die Strahleigenschaften und Sicherheitsaspekte erfüllen, ist dies für Laser-Teilchenbeschleuniger der-
zeit nicht der Fall. Es ist also ein Vergleich zwischen fundierten Eigenschaften einer etablierten Tech-
nologie und dem Potential einer neuen, sich aber sehr dynamisch entwickelnden Technologie.
In Tabelle 2.3 werden zwei konventionelle klinisch eingesetzte und ein laserbasierter Protonenbe-
schleuniger hinsichtlich Größe, Gewicht und der Beschleunigungscharakteristika verglichen. Als kli-
nischer Protonenbeschleuniger wurde sowohl ein typisches Zyklotron von der Firma Ion Beam Ap-
plications S.A (IBA, Louvain-la-Neuve, Belgien), wie es auch in der zukünftigen Protonentherapie-
einrichtung des Universitätsklinikums Dresden eingesetzt werden soll, als auch ein im Heidelberger
1Die angegebene Energiebreite bezieht sich auf die maximale Protonenenergie (230MeV). Da Zyklotrone Protonen nur
auf eine feste Energie beschleunigen können, müssen die Protonen passiv (durch Materialdurchgang) abgebremst wer-
den, wenn niedrige Energien erforderlich sind. Dadurch verbreitert sich das Energiespektrum entsprechend des Energie-
Stragglings umso mehr, je mehr die Protonen abgebremst werden. Im Vergleich zu Spektren derzeitig erzeugbarer laser-
beschleunigter Protonen können diese Spektren aber immer noch als vergleichsweise monoenergetisch angesehen werden.
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Tab. 2.3: Vergleich konventioneller klinischer und laserbasierter Teilchenbeschleuniger und entspre-
chender Gantries. Die Angaben zum Zyklotron und zur entsprechenden Gantry beziehen
sich auf aktuelle Produkte der Firma IBA für die klinische Protonentherapie [Van96]. Für die
synchrotronbasierte konventionelle Anlage werden die Daten der Heidelberger Ionenstrahl-
Therapie (HIT) herangezogen [Pet11], welche sowohl Protonen als auch schwerere Ionen
wie Kohlenstoff-Ionen beschleunigen kann. Als Vergleich für einen kompakten „table top”
Laser-Teilchenbeschleuniger wurde der am HZDR installierte DRACO-Laser herangezo-
gen, der im Rahmen dieser Arbeit zur Protonenbeschleunigung genutzt wurde. Die Anga-
ben zur Gantry eines Laser-Teilchenbeschleunigers beruhen auf Abschätzungen und ersten
Designstudien [Kar11b]. Alle Angaben sind Schätzgrößen.
Konventionelle Beschleuniger Laserbeschleuniger
Zyklotron Synchrotron DRACO
Abmessung ∅4,3m ∅22m 12 × 10m2
Gewicht 220t 200t 10t
Beschleunigungsfeldstärke 1 ·106 V m−1 1 ·104 V m−1 1012 V m−1
Länge der
Beschleunigungsstrecke
5 ·103 m 12C: 7 ·107 m 10−6 m
Gantry-Größe
(Länge × Durchmesser) 10 × 10m
2 25 × 13m2 ≈ 3 × 3m2
Gantry-Gewicht 100t 670t unbekannt
(a) (b)
Abb. 2.7: Konventionelle klinisch eingesetzte Teilchenbeschleuniger: (a) Protonen-Zyklotron IBA
C235, Quelle: IBA Particle Therapy Inc. [IBA11], und (b) Synchrotron des Heidelberger
Ionenstrahl-Therapie Zentrums zur Beschleunigung von Protonen und schwereren Ionen,
Quelle: Universitätsklinikum Heidelberg [GSI11].
Ionenstrahl-Therapie Zentrum HIT eingesetztes Synchrotron herangezogen. Mit letzterem können
sowohl Protonen als auch schwere Ionen, wie Kohlenstoff-Ionen beschleunigt werden. Verglichen
wurden beide Beschleuniger mit dem DRACO-Laser-Teilchenbeschleuniger, der im Rahmen dieser
Arbeit zur Protonenbeschleunigung eingesetzt wurde.
Die beiden konventionellen Beschleuniger sind in Abbildung 2.7 dargestellt, ein Foto des DRACO-
Lasersystems findet sich in Abbildung 1.3. Zwar ist der DRACO-Beschleuniger etwas kleiner als das
Synchrotron am HIT, allerdings sind Laser-Teilchenbeschleuniger nach heutigem Stand der Technik
im Gegensatz zum HIT-Synchrotron nicht in der Lage, Protonen oder schwerere Ionen in ausreichen-
der Fluenz und Energie zu beschleunigen. Im Vergleich mit dem klinisch eingesetzten Zyklotron hat
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(a) (b)
Abb. 2.8: Schematische Darstellung von in der klinischen Ionenstrahltherapie eingesetzten Gantries:
(a) Protonen-Gantry der Firma IBA. Auf der rechten Seite ist die von oben kommende
Strahlführung zu sehen. Darunter wird der Patient positioniert. Modifiziert nach [Pat96].
(b) Schwerionen-Gantry am HIT in Heidelberg, Quelle: [Han07]. Zum Größenvergleich ist
im Behandlungsraum (grüne Fläche) schematisch eine Person dargestellt.
der DRACO-Laser bezüglich seiner Größe keinen Vorteil. Zwar bietet dessen derzeitiger Platzbedarf
mit einer Fläche von 120m2 noch etwas Potential für Verkleinerungen, jedoch ist kaum denkbar, dass
dadurch der Raumbedarf unter den eines Zyklotrons verkleinert wird. Das größere Gewicht des Zy-
klotrons, hauptsächlich durch das Eisenjoch verursacht, ist für die Implementierung ein geringeres
Problem.
Für die klinische Anwendung ist es vorteilhaft, wenn der Strahl aus allen Richtungen auf den Patien-
ten gerichtet werden kann. Eine flexible Strahlführung, die dies ermöglicht, wird als Gantry bezeich-
net. Abbildung 2.8 zeigt zwei Beispiele von in der konventionellen Protonentherapie angewandten
Gantries. Je größer der relativistische Impuls der zu beschleunigenden Teilchen, umso schwerer las-
sen sie sich durch magnetische Felder von ihrer Bahn ablenken. Dementsprechend ist die am HIT in-
stallierte Gantry bei Weitem am größten und schwersten (vgl. Tabelle 2.3), da sie für die im Vergleich
zu Protonen viel schwereren Kohlenstoff-Ionen ausgelegt ist. Aber selbst die Gantry für klinische
Protonenstrahlen stellt mit einer Höhe von zehn Metern (entspricht ungefähr drei Stockwerken) und
einer Masse von 100t große Anforderungen an die räumliche Struktur, in die sie installiert werden
soll. Es ist deshalb kaum möglich, Protonen-Gantries in bestehende Krankenhausinfrastrukturen zu
integrieren.
Für laserbeschleunigte Protonen ist, zumindest prinzipiell, ein kompakteres Gantry-Design vorstell-
bar. Denn im Gegensatz zu konventionellen Beschleunigern müssen nicht die beschleunigten Proto-
nen abgelenkt werden, sondern der Laserstrahl kann in einer flexiblen optischen Strahlführung aus
verschiedenen Winkeln auf den Patienten gelenkt werden. Dies kann mit Spiegeln statt mit großen
Magneten auf entsprechend kurzen Wegen geschehen. Der Protonenstrahl wird dann sehr nah am Pati-
enten erzeugt, was große Anforderungen an Strahlfilterung, Abschirmung und Bestrahlungssicherheit
stellt. In ersten Überlegungen wird es als möglich erachtet, eine solche „optische Gantry” zur Anwen-
dung laserbeschleunigter Protonen in einer Größe zu realisieren, so dass sie in klinische Einrichtungen
prinzipiell integrierbar ist [Kar11b].
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Der potentielle Vorteil des Einsatzes von laserbasierten Teilchenbeschleunigern in der klinischen Io-
nenstrahltherapie liegt damit weniger in der Größe des eigentlichen Beschleunigers, sondern eher in
der Möglichkeit den Laserstrahl flexibel um den Patienten herumzuführen und dadurch ein sehr kom-
paktes Gantrydesign zu erreichen. Dies ist prinzipiell möglich, da die Beschleunigungsstrecke bei
Laser-Teilchenbeschleunigern mit einigen µm sehr kurz ist.
2.4 Voraussetzungen für die Dosimetrie laserbeschleunigter
Teilchen
Aufgrund der im vorangegangenen Kapitel vorgestellten speziellen Eigenschaften laserbeschleunig-
ter Teilchen, stellt deren präzise dosimetrische Charakterisierung besondere Anforderungen. Diese
werden in diesem Kapitel vorgestellt.
2.4.1 Strahlfilterung
Um eine präzise und robuste Dosimetrie von laserbeschleunigten Teilchen gewährleisten zu können,
ist unter Umständen eine Filterung des vom Laser-Target ausgehenden Primärstrahls notwendig. Für
eine strahlenbiologische oder strahlentherapeutische Anwendung ist die Strahlfilterung ebenfalls von
großer Bedeutung. Sie kann in folgende zwei Untergruppen eingeteilt werden, die im Allgemeinen
auch in kombinierter Form angewandt werden:
• Filterung einer bestimmten Teilchensorte (z. B. Elektronen oder Protonen) oder von Röntgen-
strahlung,
• Filterung eines bestimmten Energiebereichs einer Teilchensorte.
Die Filterung einer bestimmten Teilchensorte ist insbesondere aufgrund der Vermischung des Primär-
strahls mit anderen, ungewünschten Teilchensorten oder Strahlungsarten zwingend erforderlich. Dies
sind hauptsächlich Röntgenstrahlung (Bremsstrahlung), sowie im Falle der Protonenbeschleunigung,
Elektronen und schwerere geladene Ionen. Ohne Filterung hätte die festgestellte biologische Strahlen-
wirkung nur für den gemischten Strahl, nicht aber für den gewünschten potentiell klinisch nutzbaren
Strahl (laserbeschleunigte Elektronen oder Protonen) bestimmt werden können. Deshalb fanden al-
le im Rahmen dieser Arbeit vorgestellten Experimente mit laserbeschleunigten Teilchen unter dem
Einsatz eines Primärstrahlfilters statt, um so einen reinen Nutzstrahl zu erzeugen.
Wie bereits aufgelistet, kann die Filterung nicht nur zur Abtrennung ungewollter Teilchensorten
und von Röntgenstrahlung benutzt werden, sondern auch, um bestimmte Energiebereiche der Nutz-
teilchensorte herauszufiltern. Die Motivation dafür kann strahlenbiologischer oder physikalischer Na-
tur sein: Bei den Zellbestrahlungen mit laserbeschleunigten Elektronen war es das Ziel, Elektronen
unter 3MeV herauszufiltern, da diese eine höhere biologische Wirksamkeit als höherenergetische und
in klassischen klinischen Linearbeschleunigern eingesetzten Elektronen aufweisen [Hun09]. Bei den
Experimenten mit laserbeschleunigten Protonen mussten niederenergetische Protonen unterhalb von
ca. 6MeV aus physikalischen Gründen herausgefiltert werden. Dafür gibt es zwei Ursachen, die an-
hand der Abbildung 2.9, in der sowohl das Massenbremsvermögen als auch die Protonenreichweite
in Abhängigkeit von der Protonenenergie dargestellt sind, veranschaulicht werden. Der dargestellte
Energiebereich entspricht etwa dem im Rahmen dieser Arbeit experimentell verwendeten Energie-
bereich der laserbeschleunigten Protonen.
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Abb. 2.9: Massen-Bremsvermögen (linke Skala) und Reichweite (rechte Skala) für Protonen in Ab-
hängigkeit von der Energie. Die horizontale blaue Linie markiert die notwendige Mindest-
eindringtiefe der Protonen. Die schraffierten Flächen kennzeichnen den Energiebereich, der
aufgrund der zwei Filterkriterien (hoher Gradient des Massenbremsvermögens (rot) und
minimale Eindringtiefe (blau) für Zellbestrahlungen herausgefiltert werden sollte.
Die erste Ursache ist der sehr starke Gradient im Bremsvermögen in Abhängigkeit von der Protonen-
energie für Protonen einer Energie kleiner als etwa 4MeV. Dieser würde dazu führen, dass kleine
Unsicherheiten oder Schwankungen in der Protonenenergie sehr große Unsicherheiten im Brems-
vermögen und damit in der Bestimmung der deponierten Dosis zur Folge hätten. Die zweite Ursache
für die Filterung von Protonen niedriger Energie ist die Reichweite dieser Protonen. Da die Beschleu-
nigung der Protonen im Vakuum stattfindet, die Zellbestrahlungen aber unter atmosphärischen Bedin-
gungen durchgeführt werden müssen, müssen die Protonen zwangsläufig Materie (Vakuumfenster)
durchdringen bevor sie zur Zellbestrahlung genutzt werden können. Hinzu kommt unter Umstän-
den auch die Durchdringung von entsprechenden Strahlendetektoren, die vor den Zellen positioniert
sind. Außerdem sind die zu bestrahlenden Zellen bei den im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten
Zellbestrahlungen auf einer planaren Oberfläche eines Zellprobengefäßes (Zellgefäßboden) in einem
sogenannten Monolayer1 angeordnet, der auf der strahlabgewandten Seite von Nährmedium bedeckt
ist. Auch der Zellgefäßboden, dessen Dicke durch den Einsatz von Folienmaterialien minimiert wer-
den kann, muss von den Protonen durchdrungen werden. Die Protonen dürfen nicht in der Nähe des
Zell-Monolayers stoppen, da ansonsten ihre genaue Dosisdeposition aufgrund des starken Gradienten
im Bremsvermögen (erste Ursache für die Filterung von Protonen) schwer ermittelbar ist. Insgesamt
kann abgeschätzt werden, dass die Protonen mindestens 0,5mm an wasseräquivalentem Material
durchdringen müssen. Anhand von Abbildung 2.9 lässt sich daraus die Notwendigkeit der Filterung
von Protonen mit einer vakuumseitigen kinetischen Energie kleiner als 6MeV ableiten.
Die Filterung von geladenen Teilchen beruht meist auf der Anwendung der Lorentzkraft
−→
FL:
−→
FL = q(
−→
E +−→v ×−→B ). (2.14)
1Mit dem Begriff Monolayer wird ausgedrückt, dass die Zellen nicht übereinander in mehreren Schichten wachsen, sondern
sich lediglich in einer Schicht auf einer zweidimensionalen Fläche ausbreiten.
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Dabei entspricht
−→
E und
−→
B der elektrischen Feldstärke bzw. der magnetischen Flussdichte und−→v der
Geschwindigkeit des geladenen Teilchens mit der Ladung q. Ist das elektrische Feld nicht parallel
oder antiparallel zur Ausbreitungsrichtung der geladenen Teilchen gerichtet, übt es eine ablenkende
Kraft auf diese aus. Ebenso gilt dies für das magnetische Feld oder eine Kombination beider Felder.
Ungeladene Teilchen, wie zum Beispiel Röntgen-Photonen, werden meist durch die geometrische An-
ordnung der Strahlführung gefiltert. Dabei wird häufig eine Schikane angewandt, bei der die gerade
Strahlrichtung blockiert wird und nur die abgelenkten geladenen Teilchen die Filtereinrichtung verlas-
sen können, siehe z. B. [Kra10, Met11]. Eine weitere Möglichkeit, insbesondere niederenergetische
Röntgen-Strahlung abzuschirmen, ist die Absorption in Materialien mit einer hohen Kernladungszahl
wie z. B. Blei.
2.4.2 Spektrometrie
Da der Energieübertrag der geladenen Teilchen an Materie nicht nur von der Teilchenart, sondern
auch von der Energie der Teilchen abhängt, ist die Kenntnis der Energieverteilung der laserbeschleu-
nigten Teilchen für die Dosisbestimmung erforderlich. Dies ist insbesondere dann der Fall, wenn aus
gemessenen Teilchenfluenzen die Dosisdeposition bestimmt werden muss (vgl. Gleichung 2.10) oder
die Detektorantwort des eingesetzten Dosimeters eine Energieabhängigkeit aufweist.
Darüber hinaus ist die Überprüfung der angewandten Strahlfilterungen (vgl. Abschnitt 2.4.1) ein wei-
terer wichtiger Grund für die spektrometrische Untersuchung der laserbeschleunigten Teilchen. Dabei
ist es entscheidend, dass das Spektrum direkt am Zellort bestimmt wird. Diese Forderung ist keines-
wegs trivial und schließt den Einsatz bestimmter Spektrometer von vornherein aus. Darauf wird im
Kapitel 3.1 detailliert eingegangen und es werden verschiedene eingesetzte Spektrometer vorgestellt.
2.4.3 Strahlüberwachung in Echtzeit
Um die tatsächlich applizierte Dosis und die entsprechenden Strahlparameter (Homogenität, Puls-zu-
Puls-Schwankungen, usw.) erfassen zu können, ist eine Strahlüberwachung während der Bestrahlung
obligatorisch. Diese muss in Echtzeit erfolgen, um eine präzise Deposition einer vorher festgelegten
Dosis überhaupt zu ermöglichen. Außerdem muss eine eventuell notwendige Intervention, z. B. ein
Abbruch der Bestrahlung bei zu starken Schwankungen, möglich sein. Dies gilt sowohl in der klini-
schen Strahlentherapie als auch in den in dieser Arbeit vorgestellten radiobiologischen Experimenten
an Laser-Teilchenbeschleunigern.
Die Anforderungen an die zur Strahlüberwachung angewandten Detektoren sind:
• Auslesung des Signals in Echtzeit.
• Vernachlässigbare Wechselwirkung mit dem Strahl, wenn der Detektor vor den Zellproben po-
sitioniert ist. Dies ist insbesondere bei der Anwendung von laserbeschleunigten Protonen zu
beachten, die mit jetzigem Stand der Technik nur eine sehr kleine Reichweite aufweisen.
• Vernachlässigbare Abhängigkeit der Sättigungseffekte von Pulsdosis-Schwankungen. Es ist
durchaus möglich, dass der Echtzeit-Strahlüberwachungsdetektor Sättigungseffekte im Bereich
der verwendeten Pulsdosis aufweist. Innerhalb des verwendeten Pulsdosis-Bereichs muss die
durch Sättigungseffekte hervorgerufene Veränderung in der Detektorantwort aber vernachläs-
sigbar sein.
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2.4.4 Absolutdosis-Formalismus für den Bestrahlungsort
Eine weitere Voraussetzung für die Dosimetrie laserbeschleunigter Teilchen ist die Existenz eines
Absolutdosis-Formalismus zur Bestimmung der absoluten Dosis am Bestrahlungsort (z. B. am Ort
der Zellproben). Gemeint ist damit ein Verfahren, um aus den Messwerten der Relativ-Messungen
während der (Zell-)Bestrahlungen eine Absolutdosis-Messung abzuleiten.
Für alle klassischen klinischen Strahlenmodalitäten existieren dafür Richtlinien, in denen beschrieben
ist, unter welchen Bedingungen welche Dosimeter während der Bestrahlung wie eingesetzt werden.
Dies sind meist auf Ionisationskammern basierte Monitorkammern. Außerdem schreiben die Richtli-
nien vor, wie sich aus den Messungen während der Patientenbestrahlung die absolute Dosis bestim-
men lässt. Dazu müssen definierte Referenzdosimetern (z. B. kalibrierte Ionisationskammern eines
bestimmten Typs) eingesetzt werden, gegen welche die Monitorkammern zu kalibrieren sind. Die Re-
ferenzdosimeter müssen wiederum direkt oder indirekt (über weitere Referenzdosimeter) auf die Mes-
sung mit einem Absolutdosimeter zurückgeführt werden. In der klinischen Dosimetrie in Deutschland
müssen die eingesetzten Referenzdosimeter auf das nationale primäre Wasserenergiedosis-Normal,
für das in Deutschland die PTB zuständig ist, zurückgeführt werden. Das Bureau International des
Poids et Mesures sorgt wiederum dafür, dass die verschiedenen nationalen Primär-Normale überein-
stimmen [IAE04].
Für laserbeschleunigte Teilchen existiert ein solcher Formalismus nicht und musste deshalb sowohl
für die durchgeführten Zellbestrahlungen mit laserbeschleunigten Elektronen als auch mit laserbe-
schleunigten Protonen entwickelt werden. Hierbei wurde das in den klinischen Dosimetrieprotokol-
len angewandte Prinzip der Rückführung der Dosisbestimmung auf ein Referenzdosimeter und letzt-
endlich auf ein absolut kalibriertes Dosimetersystem ebenso angewandt. Dabei ist es zwar ratsam,
die Wasserenergiedosis-Messung auf ein Primär-Normal zurückzuführen, es ist aber prinzipiell auch
möglich, die Messung auf ein unabhängiges (eigenes) Absolutdosimeter zurückzuführen.
Das Ziel ist die Ermittlung der deponierten Energiedosis in einem bestimmten Zielobjekt, z. B. die in
den Zellen deponierte Dosis DZelle. Während der Zellbestrahlung ist es schwer oder nicht möglich,
ein Dosimeter direkt am Zellort zu positionieren. Stattdessen wurde stets mindestens ein Dosimeter
(z. B. eine Ionisationskammer oder ein radiochromischer Film) an einem anderen Ort im Strahlen-
gang platziert, um während der Zellbestrahlung einen relativen Dosismesswert MZeDo zu ermitteln.
Dieses Dosimeter soll im Folgenden „Zellbestrahlungsdosimeter” genannt werden1. Die applizierte
Zelldosis DZelle ist über einen zu bestimmenden Kalibrierfaktor kZeDo mit dem Messwert des Zell-
bestrahlungsdosimeters während der Zellbestrahlung MZeDo verknüpft:
DZelle = kZeDo ·MZeDo. (2.15)
Der Kalibrierfaktor
kZeDo =
DRefDo
MZeDo
(2.16)
kann bei gleichzeitiger Messung mit dem Zellbestrahlungsdosimeter und einem an der Zellposition
1Obwohl das Zellbestrahlungsdosimeter nur einen relativen Dosismesswert bestimmt, kann es sich dabei auch um ein Refe-
renzdosimeter, das zur Absolutdosis-Bestimmung fähig ist, handeln. Weiterhin ist zu beachten, dass das Zellbestrahlungs-
dosimeter die Dosisinformation in Echtzeit liefern kann (Echtzeit-Dosimeter), dies aber nicht zwingend ist und stattdessen
ein weiteres Dosimeter zur Lieferung einer Echtzeit-Information dienen kann.
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Tab. 2.4: Überblick über die bei den Zellbestrahlungsexperimenten angewandten Relativ- und Re-
ferenzdosimeter. Angegeben ist weiterhin, auf welches Absolutdosimetriesystem die Refe-
renzdosimeter zurückgeführt wurden. Außerdem ist zur Vollständigkeit und Klarheit aufge-
führt, ob bei den Zellprobenbestrahlungen zusätzlich zum Relativdosimetersystem weitere
Echtzeit-Dosimeter eingesetzt wurden.
Laserbeschleunigte
Elektronen
Laserbeschleunigte Protonen
Variante A Variante B
Zellbestrahlungsdosimeter EBT-Film vor Zellprobe GSI-Ionisationskammer GSI-Ionisationskammer
Zusätzlich eingesetzte
Echtzeit-Dosimeter
Roos-Ionisationskammer
und Faraday Cup
keine keine
Eingesetztes Referenzdosimeter am
laserbeschleunigten Teilchenstrahl
EBT-Film am
Zellprobenort
Faraday Cup am
Zellprobenort
EBT-Film am
Zellprobenort
Absolutdosimetriesystem, auf das
das Referenzdosimetrie-System
zurückgeführt wurde
Sekundär-Normal
(durch PTW)
3 Kalibriermethoden für
Faraday Cup (siehe
Abschnitt 3.4.3)
Sekundär-Normal
(durch PTW)
2. Referenzdosimetrie-System, für
die Rückführung
Farmer-Ionisations-
kammer
siehe Abschnitt 3.4.3 Farmer-Ionisations-
kammer
positionierten Referenzdosimeter bestimmt werden1. Diese Messung, die auch als Querkalibrierung
bezeichnet wird, muss vor oder nach der eigentlichen Zellbestrahlung stattfinden. Sollte sich das
Verhältnis der Messwerte der beiden Dosimeter zeitlich ändern (z. B. aufgrund von Schwankungen
des Energiespektrums, der Strahllage usw.), muss die Querkalibrierung entsprechend oft wiederholt
werden.
Das Referenzdosimeter wiederum muss zuvor gegen ein Absolutdosimeter (z. B. gegen das nationale
Primär-Normal oder einen Sekundärstandard) oder ein anderes, zuvor kalibriertes Referenzdosimeter
zur Messung der absoluten Dosisdeposition kalibriert werden, damit aus dem Signal des Referenz-
dosimeters MRefDo die deponierte Dosis DRefDo bestimmt werden kann:
DRefDo = kRefDo ·MRefDo. (2.17)
Diese Kalibrierung, also die Bestimmung des Kalibrierfaktors
kRefDo =
DAbsDo
MRefDo
(2.18)
für das Referenzdosimeter, erfolgt meist in einem sekundären Normaldosimetrielabor, wie es zum
Beispiel der Ionisationskammer-Hersteller PTW Freiburg GmbH (Freiburg, Deutschland) betreibt.
In Tabelle 2.4 sind die verwendeten Zellbestrahlungsdosimeter und Referenzdosimeter für die einzel-
nen, im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Zellbestrahlungsexperimente mit laserbeschleunigten
Teilchen aufgeschlüsselt. Im folgenden Kapitel werden die einzelnen angewandten Dosimetriesyste-
me detailliert vorgestellt.
1Theoretisch könnte bei dieser Messung am Zellort direkt ein Absolutdosimeter eingesetzt werden. Absolutdosimeter sind
im Allgemeinen aber mit sehr hohem Aufwand zu betreiben, so dass dieses Vorgehen nicht praktikabel ist.
3 Detektoren und Dosimeter: Design,
Optimierung, Charakterisierung und
Kalibrierung
In diesem Kapitel werden die verwendeten Detektoren und Dosimeter vorgestellt. Diese wurde zum
Teil eigens im Rahmen dieser Arbeit entwickelt. Außerdem wird deren teilweise komplexe und um-
fangreiche Optimierung, Charakterisierung und Kalibrierung erläutert. All dies ist für die dosimetri-
sche Charakterisierung laserbeschleunigter Teilchen (sowohl Elektronen und Protonen) notwendig,
da zu Beginn dieser Arbeit weder ein geeignetes Detektorsystem noch ein Dosimetrieprotokoll für
diese Strahlenqualitäten existierten.
3.1 Detektoren zur Spektrometrie
Wie bereits im Abschnitt 2.4 berichtet, ist die spektrometrische Evaluierung laserbeschleunigter Teil-
chen zur Durchführung erfolgreicher Zellbestrahlungsexperimente und einer präzisen Dosisangabe
obligatorisch. Generell gibt es eine Vielzahl von Detektoren, die zur spektralen Analyse von Teil-
chenstrahlen geeignet sind. Diese beruhen zum Teil auf sehr unterschiedlichen Messprinzipien.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden vor allem auf magnetischer oder elektromagnetischer räumlicher
Separation basierende Spektrometer sowie Festkörper-Spurdetektoren zur spektrometrischen Analyse
eingesetzt. Auf diese wird im Folgenden näher eingegangen. Es wurden zwar ebenfalls mit Hilfe
radiochromischer Filme spektrale Aussagen gewonnen, da die Filme aber hauptsächlich zur Relativ-
und Absolutdosimetrie eingesetzt wurden, werden sie in einem gesonderten Kapitel vorgestellt.
3.1.1 Magnetische und elektromagnetische Spektrometer
Durchlaufen Teilchen der gleichen Teilchenart ein magnetisches Feld, das nicht in Bewegungsrich-
tung ausgerichtet ist, sondern z. B. senkrecht dazu, werden sie entsprechend ihres Impulses aufgrund
der Lorentzkraft (vgl. Gleichung 2.14) separiert. Dieses Prinzip kann nicht nur zum Herausfiltern
unerwünschter spektraler Bestandteile genutzt werden (siehe Abschnitt 2.4.1), sondern auch zur Un-
tersuchung der spektralen Verteilung des (verbleibenden gefilterten) Teilchenstrahls. Wird zusätzlich
ein elektrisches Feld (senkrecht zur Bewegungsrichtung der Teilchen und senkrecht zum Magnetfeld)
angelegt, werden die Teilchen bezüglich unterschiedlicher Ladung-zu-Masse-Verhältnisse separiert.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden im Wesentlichen zwei verschiedene magnetische bzw. elektro-
magnetische Spektrometer zur spektralen Analyse eingesetzt: (a) Ein Magnet-Spektrometer zur Un-
tersuchung laserbeschleunigter Elektronen und (b) ein am HZDR entwickeltes elektromagnetisches
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(a) (b)
Abb. 3.1: Magnet-Spektrometer zur spektralen Untersuchung von laserbeschleunigten Elektronen am
JeTi-Laserbeschleuniger. (a) Blick gegen die Strahlrichtung. Im Vordergrund ist ein anderer
Detektor (Faraday Cup) zu sehen. (b) Blick von oben.
Thomson-Spektrometer1 zur Untersuchung der spektralen Verteilung laserbeschleunigter Protonen
und anderer beschleunigter Teilchen. Die zwei Systeme werden im Folgenden kurz vorgestellt.
Magnetspektrometer zur Untersuchung laserbeschleunigter Elektronen
Das entwickelte Magnetspektrometer besteht im Wesentlichen aus einem Elektromagneten mit offe-
nem Eisenjoch. Er besteht aus 22 modularen Einzelspulen, die in Reihe geschaltet werden. Die maxi-
male magnetische Flussdichte im 40 mm breiten Eisenjoch-Spalt beträgt etwa 450mT. In Abbildung
3.1 ist das Spektrometer am JeTi-Laserbeschleuniger in Jena zu sehen.
Die durch das Spektrometer räumlich getrennten Elektronen unterschiedlicher Energie wurden mit
zwei verschiedenen Messsystemen detektiert: Zum einen mit radiochromischen Filmen des Typs
EBT (ISP Corp., Wayne, NJ, USA) und zum anderen mit sogenannten „Imaging Plates” (Fujifilm,
Tokio, Japan), die mit Hilfe von optisch stimulierter Lumineszenz (OSL) ausgewertet werden kön-
nen. Aufgrund des linearen Signal-zu-Dosis-Verhaltens bei konstanter Zeit zwischen Bestrahlung und
Auslesung, das in der Literatur [Mor90, Zuo00] festgestellt wurde und auch in einem gemeinsamen
Experiment am Helmholtz-Zentrum Dresden-Rossendorf bestätigt wurde [Zei10b], konnten die OSL-
basierten Imaging Plates als Relativdetektor ohne spezielle Kalibrierung angewandt werden. Dagegen
zeigen die EBT-Filme keine lineare Signal-zu-Dosis-Beziehung, wodurch eine Absolutkalibrierung
dieser Detektoren notwendig war. Diese wird im Detail in einem separaten Abschnitt (Kapitel 3.3.2)
vorgestellt und wurde auch entsprechend veröffentlicht [Ric09a].
Da das Prinzip des Spektrometers darin besteht, Elektronen unterschiedlicher Energie an unterschied-
liche Orte auf den entsprechenden Detektoren zu lenken, ist eine Ort-zu-Energie Kalibrierung notwen-
dig. Der Idee folgend, die u. a. von Pradhan et al. [Pra94] präsentiert wurde, wurden dafür Aluminium-
Platten unterschiedlicher Dicke vor den Detektoren platziert. Die Korrelation zwischen Ort und Ener-
gie wurde aus dem Verhältnis der Dosisantwort zwischen dem durch das Aluminium abgeschwächten
1Als Thomson-Spektrometer wird ein elektromagnetisches Spektrometer bezeichnet, wenn elektrisches und magnetisches
Feld parallel zueinander ausgerichtet sind, sich überlagern und jeweils senkrecht zur Strahlrichtung stehen.
3 Detektoren und Dosimeter: Design, Optimierung, Charakterisierung und Kalibrierung 33
Abb. 3.2: Thomson-Spektrometer an der Targetkammer des DRACO-Lasersystems am HZDR, nach
[Ric09b].
und dem unabgeschwächten Strahl und der Kenntnis der energieabhängigen, mit GEANT 9.1 [Ago03]
berechneten Dosis-Tiefenverteilung bestimmt.
Um die endgültige Elektronenausbeute-Verteilung in Abhängigkeit von der Elektronenenergie zu be-
stimmen, wurden die mit beiden Detektoren gemessenen Dosis-zu-Energie-Beziehungen mit den
energieabhängigen Massenstoßbremsvermögen, veröffentlicht in der Datenbank des National Insti-
tute for Standards and Technology (NIST) [Ber93], gewichtet.
Thomson-Spektrometer zur Untersuchung beschleunigter Teilchen bei
TNSA-Experimenten
Bei Experimenten zur Protonenbeschleunigung nach dem Target-Normal-Sheath-Acceleration-Prin-
zip (TNSA) werden neben Protonen auch andere Teilchen, wie zum Beispiel Elektronen und Kohlen-
stoff-Ionen in verschiedenen Ladungszuständen, beschleunigt. Deshalb ist es notwendig, diese ver-
schiedenen Teilchensorten zur spektrometrischen Analyse zu trennen. Dies ist mit einem Massenspek-
trometer, welches die Teilchen sowohl nach ihrer kinetischen Energie als auch nach ihrem Ladung-
zu-Masse-Verhältnis räumlich separiert, möglich. Hierzu wurde am Helmholtz-Zentrum Dresden-
Rossendorf (HZDR) ein speziell für die Laserbeschleunigungs-Experimente angepasstes Thomson-
Parabel-Massenspektrometer gebaut [Zei10a]. Der Analysator des Spektrometers besteht aus einem
Magnetfeld mit einer Feldstärke von 560mT und einem elektrischen Feld einer Feldstärke von
3,7 · 105 V/m, beide senkrecht zur Bewegungsrichtung der eintretenden Teilchen. Die Ionen tref-
fen nach dem Durchlaufen der Felder auf einen Multi-Channel-Plate-Detektor (MCP), der eine Si-
gnalverstärkung durchführt. Teilchen gleicher Sorte aber unterschiedlicher Energie erzeugen auf-
grund der energieabhängigen, elektromagnetischen Ablenkung eine parabelförmige Spur, eine so-
genannte Thomson-Parabel, auf dem Detektor. Die Phosphor-Anode des MCP wird mit einer 12 Bit
CCD-Kamera abgebildet, wodurch eine Echtzeit-Analyse des Ionenspektrums in einem Bereich von
1−30MeV ermöglicht wird [Zei10a].
Das Spektrometer ist in Abbildung 3.2 dargestellt. Es wurde im Rahmen dieser Arbeit zur Bestim-
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mung eines über mehrere Pulse gemittelten Protonen-Spektrums und der statistischen Fluktuationen
von Puls zu Puls verwendet. Dies diente als Grundlage für die Berechnung des Protonenspektrums
am Zellort. Aufgrund der geometrischer Randbedingungen (Abschnitt 5.3.1) ist es mit dem Thomson-
Spektrometer nicht möglich, das Energiespektrum der Protonen direkt am Zellort zu messen.
3.1.2 Festkörper-Spurdetektor CR-39
Seitdem Young in den späten 1950er Jahren entdeckte, dass Spaltfragmente des Urans sichtbare
Spuren in dielektrischen Festkörpern (Lithiumfluorid) hinterlassen [You58], finden Festkörper-Spur-
detektoren bis heute vielfältige Anwendungen - u. a. in der Dosimetrie und Spektrometrie von Proto-
nen, Ionen und indirekt auch von Neutronen (über Rückstöße von Atomkernen) [Fle75, Dur08]. Die
gute Eignung des Polymers Polyallyldiglycolcarbonat C12H18O7, das auch als Columbia Resin Nr.
39 (CR-39) bezeichnet wird, zur Festkörper-Spurdetektion wurde erstmals 1978 festgestellt [Car78].
Durch Primär- und Sekundärionisationen wird das Material beschädigt, es kommt zu Kettenbrüchen
und zur Bildung von geladenen Strukturbereichen [Rub05]. Bei der Ätzung der bestrahlten Proben
in einer alkalischen Lösung wird das durch den Protonen- oder Ionenbeschuss beschädigte Material
schneller abgetragen als unbeschädigtes. Dadurch entstehen makroskopische Spurkrater der einzelnen
Ionen, die mit einem Lichtmikroskop sichtbar gemacht werden können. Größere Ansammlungen von
Ionenspuren, z. B. in einem Strahlfleck, sind mit bloßem Auge sichtbar. CR-39 ist also ein passiver,
integrierender Detektor zur Fluenzmessung von Protonen und Ionen.
Die Möglichkeit des Einsatzes von CR-39 als Spektrometer für Protonen-Strahlenqualitäten ist durch
die Eigenschaft gegeben, dass unter bestimmten Ätzbedingungen lediglich sehr niederenergetische
Protonen (≤ 3MeV) große, mit einem Lichtmikroskop sichtbare Kraterspuren hinterlassen. Dieses
schmale Energiefenster, in dem das Material sensitiv ist, ermöglicht es, das Energiespektrum an ei-
nem bestimmten Ort abzutasten. Dazu werden mehrere dünne CR-39 Platten hintereinander in einem
Stapel angeordnet und die Vorderseite des Stapels an den Ort gestellt, an dem das Spektrum bestimmt
werden soll. Jeder Oberfläche der Platten (Vorder- und Rückseite) wird je nach Tiefe und entsprechen-
der Verringerung der kinetischen Protonenenergie ein schmaler Energiebereich des zu bestimmenden
Spektrums an der Vorderseite des Stapels zugeordnet. Je weiter hinten sich die entsprechende Platte
im Stapel befindet, desto höher muss die Protonenenergie sein, damit die Protonen bis zu dieser Platte
gelangen, in dieser in geringer Tiefe gestoppt werden und so detektierbare Spurkrater an der Platten-
oberfläche hinterlassen können. Die Ermittlung der Gesamtzahl der an der Plattenoberfläche detek-
tierbaren Kraterspuren ergibt die dem der Oberfläche entsprechenden Energiebereich zuzuordnende
Protonenanzahl. Bei homogen ausgeleuchtetem Strahlfleck kann die Ermittlung der Gesamtspurzahl
durch Hochskalierung des Ergebnisses einer manuellen Auszählung einer Teilfläche erfolgen. Da-
gegen ist die Kraterspur-Auszählung von Strahlen mit inhomogener Protonendichte im Strahlfleck,
wie es üblicherweise bei laserbeschleunigten Protonen der Fall ist, aufgrund der großen Anzahl von
Protonenspuren nur mit einer automatischen Auswerte-Routine möglich.
Die spektrometrische Untersuchung mittels CR-39 Stapeln bietet gegenüber der Spektrometrie mit ei-
nem magnetischen Spektrometer den Vorteil, das Protonen-Energiespektrum direkt am Bestrahlungs-
ort der Zellproben zu ermitteln. Aufgrund der Unempfindlichkeit des Detektormaterials für Photonen
oder Elektronen eignet sich CR-39 ideal für den Einsatz in gemischten Strahlungsfeldern, wie sie z. B.
bei Experimenten zur Laser-Protonenbeschleunigung ohne oder mit eingeschränkter Strahlfilterung
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Abb. 3.3: CR-39 Ätzeinrichtung bestehend aus Ultraschallwasserbad mit Natronlaugen-Gefäß und
Probenhalter: (a) Foto und (b) schematische Abbildung.
auftreten.
Im Folgenden werden das verwendete automatische CR-39 Auswertesystem, eine Untersuchung des
Einflusses der einzelnen Ätzparameter und das daraus resultierende Ätzprotokoll vorgestellt. Au-
ßerdem wird ein mehrstufiges Filterverfahren der detektierten Protonenspuren erläutert, welches zur
Auswertung der mit laserbeschleunigten Protonen bestrahlten CR-39 Stapel eingesetzt wurde. Ein
Großteil der vorgestellten Arbeiten wurde in einer im Rahmen dieser Arbeit betreuten Diplomarbeit
[Dam10a] durchgeführt.
Ätzeinrichtung und Ätzprotokoll
Bevor die Proben ausgewertet werden können, müssen sie zunächst geätzt werden, um die verur-
sachten Protonenspuren lichtmikroskopisch sichtbar zu machen. Dabei wurde das an der Friedrich-
Schiller-Universität verwendete Ätzprotokoll [Hey09, Wah90] übernommen. Dieses sieht vor, die
bestrahlten Proben für zwei Stunden in 6 molarer Natronlauge (NaOH) bei 85°C unter Einwirkung
von Ultraschall1 zu ätzen. Dazu wurde ein Ultraschallwasserbad (Emmi 120 HC, EMAG, Salach,
Deutschland) verwendet, in dessen Wasserbehälter ein Glasgefäß mit der Natronlauge in einen Git-
terkorb eingesetzt werden kann. Der Sollwert der Wassertemperatur kann zwischen 30 und 90°C und
die Ultraschallleistung zwischen 400−800W bei einer Frequenz von 40kHz variiert werden. Damit
die in einem Durchgang geätzten Proben an Vorder- und Rückseite von der Natronlauge umgeben
sind, wurde ein spezieller CR-39 Halter angefertigt. Um ein Absinken des Pegels der Natronlauge
oder des Wassers aufgrund von Verdampfung zu minimieren, wird das Glasgefäß mit einer Teflon-
platte und das gesamte Wasserbad mit dem Deckel des Ultraschallwasserbades bedeckt. In Abbildung
3.3 ist das Ätzbad sowohl schematisch als auch auf einem Foto abgebildet.
CR-39 Auswertesystem
Die bestrahlten und geätzten CR-39 Proben wurden mit einem Auswertesystem analysiert, das aus
einem Zeiss Axiotron 2 Auflichtmikroskop (Carl Zeiss AG, Jena, Deutschland), welches über ein
1Wenn nicht anders angegeben, wurde die maximal zur Verfügung stehende Leistung des Ultraschallerzeugers (800W)
verwendet.
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Abb. 3.4: CR-39 Auswertung: (a) CR-39 Auswertesystem samt Lichtmikroskop mit Laser-
Autofokussystem und Auswerte- und Steuercomputer installiert in Dresden. (b) Mikro-
skopische Aufnahme einer CR-39 Platte (94× 94µm2). Die roten Ellipsen markieren die
Protonenspuren, die von der automatischen Auswerteroutine der SAMAICA-Software er-
kannt wurden. In drei Fällen kam es zu einer Fehlregistrierung, weil zwei Protonenspuren
fälschlicherweise als nur eine Spur erkannt wurden.
Laser-Autofokussystem und einen automatisch ansteuerbaren x-y-Tisch verfügt, und der SAMAICA-
Auswertesoftware (Elbek GmbH, Siegen, Deutschland) besteht. Ein solches System ist am Polaris-
Laserbeschleuniger des Institutes für Optik und Quantenelektronik der Friedrich-Schiller-Universität
Jena installiert. Die meisten der im Rahmen dieser Arbeit vorgestellten Ergebnisse zur CR-39 Aus-
wertung wurden Dank der guten Zusammenarbeit mit den Kollegen in Jena (Rico Wachs, Prof. Dr.
Malte Kaluza) mit diesem System gewonnen. Auf der Basis der gesammelten Erfahrungen wurde
dann ein identisches Auswerte-System auch für den Standort Dresden angeschafft, um so die zeitauf-
wendige Auswertung der vielen am Laserbeschleuniger DRACO bestrahlten CR-39 Proben effizient
vor Ort durchführen zu können. In Abbildung 3.4a ist dieses System dargestellt.
Es wurde bei allen Untersuchungen mit einer 50-fachen Vergrößerung gearbeitet. Die mit einer CCD-
Kamera aufgenommenen lichtmikroskopisch vergrößerten Bilder der CR-39 Oberfläche werden von
der Auswertesoftware angezeigt und es kann ein automatischer Spurerkennungsalgorithmus auf die-
se Bilder angewandt werden. Vor Beginn der automatischen Auswertung muss die Lichtleistung des
Mikroskops so optimiert werden, dass der gesamte Wertebereich der Kamerachips optimal ausge-
nutzt wird, aber keine Übersteuerung auftritt. Danach müssen Kontrast- und Helligkeitsschwellwerte
definiert werden, welche die Software nutzt, um das aufgenommene Graustufenbild in ein Schwarz-
Weiß-Bild umzuwandeln. Es wird also pixelweise entschieden, ob das entsprechende Pixel Teil eines
Kraters (schwarz) ist oder zur unbeschädigten CR-39 Oberfläche (weiß) gehört. In dem entstehenden
Bild wird mittels Bildverarbeitungsalgorithmen nach den Rändern der Spurkrater gesucht, die dann
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mit Ellipsen angepasst werden. So werden zu jedem detektierten Krater dessen Position und typische
Ellipsenparameter wie Fläche, große und kleine Halbachse und Exzentrizität bestimmt und abgespei-
chert. Abbildung 3.4b zeigt eine typische mikroskopische Aufnahme einer CR-39 Platte und die von
der Software erkannten Spurkrater.
Es besteht die Möglichkeit, Grenzwerte für die einzelnen Parameter vor dem automatischen Abfahren
der Probe festzulegen, bei deren Unter- oder Überschreitung die detektierten Krater sofort verworfen
werden. Da dabei das Risiko besteht, echte Krater unwiderruflich zu verwerfen, wurden die Grenz-
werte möglichst groß gesetzt und die detektierten Spuren retrospektiv nach ausführlicher Analyse
anhand der ermittelten Histogramme der jeweiligen Ellipsenparameter gefiltert.
Einfluss der einzelnen Ätzparameter
Um den Einfluss von Änderungen einzelner Ätzparameter auf das Ätzergebnis beurteilen zu können,
wurden mehrere Versuchsreihen durchgeführt, indem einzelne Ätzparameter unter Konstanthaltung
der jeweils anderen Ätzparameter variiert wurden. Insbesondere war es das Ziel festzustellen, welche
Parameter besonders kritisch sind und mit welcher Genauigkeit sie dementsprechend eingehalten
werden müssen. Als Beurteilungskriterium wurde die detektierte Kraterflächengröße, also die Fläche
der von der Auswertesoftware an den Spurkrater angepassten Ellipse, gewählt. Sie ist ein Maß für
den Ätzfortschritt und hat Einfluss auf die automatische Spurerkennung.
Für diese und weitere Untersuchungen wurden zuvor 75 einzelne CR-39 Proben (Dicke jeweils
1 mm) am 5MV-Tandembeschleuniger des Helmholtz-Zentrums Dresden-Rossendorf [Mat77] mit
monoenergetischen Protonen mit einer kinetischen Energie von 5,78 MeV am Bestrahlungsort (ent-
spricht vakuumseitig 7 MeV) über einen Strahlfleck mit einem Durchmesser von 33 mm homogen
bestrahlt. Vor die einzelnen CR-39 Proben wurden Aluminiumplatten positioniert, um die Energie
der Protonen an der CR-39 Oberfläche zu verringern, so dass diese nach Ätzung eine deutliche Kra-
terausbildung aufweisen. Die optimale Plattendicke von 250µm wurde mit vorheriger Simulation mit
dem Programm SRIM-2008.04 (srim.com, Chester, MD, USA) bestimmt und in einem Vorversuch
experimentell verifiziert. Der Versuchsaufbau ist in [Dam10a] detailliert beschrieben.
Es wurden jeweils drei CR-39 Proben den gleichen Ätzbedingungen ausgesetzt. Für jede einzelne
CR-39 Probe fand eine automatische Auszählung einer 3×3mm2 großen Fläche mit der SAMAICA-
Software statt. Die ermittelte Kraterflächenverteilung wurde als Histogramm dargestellt und eine
Kurvenanpassung mit einer Gaußfunktion durchgeführt [Dam10a]. Auf diese Weise wurden die am
häufigsten vorkommende Kraterflächengröße und die entsprechende Standardabweichung bestimmt.
Gegenüber einer einfachen Mittelung der einzelnen Kraterflächengrößen hat dieses Verfahren den
Vorteil, dass es unempfindlich gegenüber einer kleinen Anzahl fälschlicherweise zu groß erkannter
Kraterflächen ist, die bei einer Mittelung zu einer signifikanten Veränderung des Ergebnisses füh-
ren können. Das Endergebnis der mittleren Spurkratergröße für eine bestimmte Ätzbedingung wurde
durch Mittelung der häufigsten Kraterflächengröße über die drei CR-39 Proben, die den gleichen
Ätzbedingungen ausgesetzt waren, erhalten.
Die Abhängigkeit der Kraterflächengröße von der Ätzdauer lässt sich aus Abbildung 3.5 erkennen.
Die Soll-Ätztemperatur wurde bei dieser Untersuchung konstant mit 85 °C gewählt, die Ultraschall-
leistung wurde mit 800W maximal gewählt. Prinzipiell ist eine deutliche Vergrößerung der Krater-
fläche bei steigender Ätzdauer zu erkennen. Überraschend ist, dass für Ätzzeitenvariationen zwischen
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Abb. 3.5: Abhängigkeit der Kraterflächengröße von der Ätzdauer. Dabei wurde jeweils über drei iden-
tisch geätzte Proben gemittelt. Um die stagnierende Kraterflächengröße zwischen 1,75 h
und 2,5 h erklären zu können, ist zusätzlich die mittlere Ätztemperatur angegeben. Die
Unsicherheitsbalken in beiden Diagrammen entsprechen dem 95 % Konfidenzintervall.
1,75 h und 2,5 h keine deutlichen Veränderungen in der Kraterflächengröße auftreten. Dies lässt sich
mit den Unterschieden in der Temperatur des Wasserbades und damit der Ätzlösungstemperatur in
diesen verschiedenen Ätzdurchgängen erklären (siehe untere Teilabbildung in Abbildung 3.5). So
sinkt die Wasserbadtemperatur von ca. 86 °C für den Versuch mit 1,75 h Ätzdauer auf ca. 82,5 °C für
den Ätzdurchgang mit 2,5 h Ätzdauer. Das bedeutet, dass die Temperatur der Ätzlösung einen sehr
großen Einfluss auf das Ätzergebnis, also die Kraterflächengröße, hat. Die gleiche Erkenntnis lässt
sich für die Ätzdauer bei Betrachtung des großen Anstieges der Kraterfläche auf bis zu 47µm2 bei
4 h Ätzdauer schlussfolgern.
Im Folgenden wird die Abhängigkeit der Kraterfläche von der Ätztemperatur betrachtet (siehe Ab-
bildung 3.6a). Es ist eine deutliche Abhängigkeit der Kraterfläche von der mittleren Ätztemperatur
sichtbar. Die Ätzdauer wurde bei dieser Untersuchung konstant mit zwei Stunden gewählt, die Ultra-
schallleistung war wie im vorhergehenden Versuch maximal. Während sich zwischen 65 °C und 75 °C
nur ein vergleichsweise geringer Anstieg in der absoluten Kraterflächengröße ergibt (von 0,42µm2
auf 1,73µm2), ist im höheren Temperaturbereich eine stärkere Abhängigkeit der absoluten Krater-
flächengröße zu beobachten. So steigt in dem kleinen Temperaturbereich zwischen 80 °C und 85 °C
die Kraterflächengröße von 5,8µm2 auf 9,0µm2. Damit bestätigt sich in dieser Versuchsreihe die
Vermutung, dass die Temperatur der Ätzlösung einen erheblichen Einfluss auf das Ätzergebnis hat
und Temperaturschwankungen minimal gehalten werden müssen. Die Temperatur im Wasserbad wur-
de deshalb bei allen Ätzdurchgängen mit einem Thermometer überprüft. Um identische Bedingungen
zu gewährleisten, wurden die CR-39 Proben bei allen Versuchen erst nach Erreichen der Solltempera-
tur in das Ätzbad eingesetzt. Schwankungen von±2,5°C (siehe Abbildung 3.6a) lassen sich aufgrund
des stufenweisen Heizvorgangs des Ultraschallwasserbades nicht vermeiden.
Das Ergebnis der Untersuchung einer dritten Einflussgröße auf das Ätzergebnis, der Ultraschallleis-
tung, ist in Abbildung 3.6b dargestellt. Da sich bei ausgeschaltetem Ultraschall das Wasserbad wegen
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Abb. 3.6: Abhängigkeit der Kraterflächengröße von (a) der Temperatur des Wasserbades und (b) der
Ultraschall-Leistung. Für jeden Messpunkt wurde jeweils über drei identisch geätzte Pro-
ben gemittelt. Die Unsicherheitsbalken in beiden Diagrammen entsprechen dem 95 % Kon-
fidenzintervall.
der verringerten Umwälzung im Wasserbad nicht auf 85 °C, sondern nur auf 80 °C erwärmen lässt,
wurde diese Versuchsreihe bei einer Wasserbad-Temperatur von 80 °C für die Referenz-Ätzdauer von
2 h durchgeführt. Der Einfluss des Ultraschalls ist im Vergleich zu den vorher untersuchten Ätzpara-
metern moderat. Als eine Ursache wird ein hoher Reflexionsgrad an der Glaswand des Natronlaugen-
Gefäßes vermutet, so dass nur ein geringer Teil des Schalls bis in die Natronlauge vordringen kann
[Dam10a]. Beachtet werden muss, dass eine Verringerung der Ultraschallleistung eine Verringerung
in der Wasserumwälzung und damit in dem Wärmetransport zwischen den erwärmten Wänden des
Ultraschallbades und dem Natronlaugen-Gefäß hervorrufen kann. Insbesondere bei einer hohen Soll-
Temperatur des Ätzbades (Nahe an der Regelgrenze) kann dies zu einer Absenkung der Ätztempe-
ratur führen. Die Temperaturabsenkung hat wiederum großen Einfluss auf das Ätzergebnis, also die
Kraterflächengröße (vergleiche Abbildung 3.6a).
Festzuhalten ist, dass sich bei Ätzung unter den Referenzbedingungen (85 °C, 2 h Ätzdauer bei ma-
ximaler Ultraschallleistung) eine mittlere Kratergröße von (9,0±1,4)µm2 einstellt.
Einfluss der Kratergröße auf die automatische Auswertung
Wie in einer Untersuchung des Einflusses der Kraterflächengröße auf das Ergebnis der automatischen
Auszählung festgestellt wurde, liefert die Auswertesoftware für Proben mit einer mittleren Krater-
flächenanzahl zwischen 6µm2 und mindestens 11µm2 stabile Ergebnisse bezüglich der detektierten
Krateranzahl [Dam10a]. Bei deutlich größer werdender Kraterfläche (25− 40µm2) sinkt die detek-
tierte Krateranzahl. Ursache ist dann ein zu großer Überlappungsbereich zwischen einzelnen Kratern,
so dass diese nicht mehr als einzelne Krater erkennbar sind. Die kritische Kratergröße, bis zu der
Krater noch gut getrennt erkennbar sind, hängt selbstverständlich auch von der Kraterdichte ab. Bei
den hier verwendeten, am HZDR-Tandembeschleuniger bestrahlten Proben lag diese bei ca. 9000
Protonen pro mm2. Diese sollte entsprechend auch bei den Bestrahlungen mit laserbeschleunigten
Protonen nicht überschritten werden.
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Tab. 3.1: Parameterbereich für retrospektive Filter-Prozedur.
Parameter Untergrenze Obergrenze
Kleine Halbachse / µm 0,75 4,00
E = Kleine HalbachseGroße Halbachse 0,85 1,00
Ellipsenfläche / µm2 3 40
Etablierung einer mehrstufigen Filterung detektierter Protonenspuren
Für die Auswertung der mit laserbeschleunigten Protonen bestrahlten CR-39 Stapel wurde eine mehr-
stufige Filter-Prozedur entwickelt, um falsch erkannte Krater zu verwerfen. Falsch erkannte Krater
können Oberflächenartefakte (Verschmutzungen, Materialschädigungen der CR-39 Platte) oder auch
nicht an der Oberfläche, sondern tiefer liegende Krater sein. Diese werden von Protonen verursacht,
die eine höhere Energie als nahe an der Oberfläche stoppende Protonen aufweisen.
Die Filterung wird auf die mittels SAMAICA erkannten Kraterspuren retrospektiv, also nach der au-
tomatischen Spurdetektion, angewandt. Dazu wurden zunächst die einzelnen Parameter der detektier-
ten Krater histogrammatisch analysiert und sowohl jene Parameter identifiziert, die für eine Filterung
in Frage kommen, als auch die entsprechenden Ober- und Untergrenzen festgelegt. Die Parameter-
bereiche wurden so gewählt, wie sie für tatsächliche Protonenkrater erwartet werden. So wurden z. B.
Krater mit einer Fläche unter 3µm2 verworfen, weil bei den angewendeten Ätzbedingungen solche
kleinen, von Protonen verursachten Kraterspuren nicht auftreten können. Die einzelnen Filterstufen
und ein mit Root 5.28 [Bru97] (Free Software Foundation Inc., Boston, USA) entwickeltes Programm
wurden im Rahmen der Diplomarbeit von Yassine Dammene und des Schülerpraktikums von Johan-
nes Knaute, die beide im Rahmen dieser Arbeit betreut wurden, entwickelt.
Auf folgende Ellipsen-Parameter der detektierten Krater wurde eine Filterung entsprechend der vor-
her definierten Ober- und Untergrenzen (siehe Tabelle 3.1) angewandt: (a) Die Länge der kleinen
Ellipsen-Halbachse, (b) die Exzentrizität der Ellipse, welche von der SAMAICA-Software abwei-
chend von der eigentlichen Definition der Exzentrizität anhand des Quotienten E zwischen kleiner
und großer Halbachse angegeben wird und (c) die Ellipsenfläche.
Außerdem wird die ausgezählte CR-39 Fläche auf den Strahlfleckbereich eingeschränkt. Diese Posi-
tionsfilterung wurde für jeden CR-39 Stapel individuell festgelegt. Dabei wurde für alle untersuchten
CR-39 Oberflächen eines Stapels die gleiche Größe und Position der analysierten Fläche festgelegt1.
Durch die Einschränkung der Fläche und die feste Größe der analysierten Fläche konnten Einflüsse
durch Hintergrundartefakte oder durch Inhomogenitäten der Kraterdichte außerhalb des Strahlflecks
minimiert werden. Da auch außerhalb des Strahlflecks, auch nach Anwendung der bereits vorgestell-
ten Filterungen, Krater detektiert wurden, wurde zusätzlich eine Untergrundkorrektur angewandt.
Dabei wurde die Kraterdichte in dem Gebiet außerhalb des vorher definierten Strahlfleck-Gebietes
bestimmt und mit Hilfe dieser Untergrund-Kraterdichte die entsprechende Anzahl an „Untergrund-
Kratern” im Strahlfleckgebiet ermittelt und von der ermittelten Krateranzahl abgezogen.
In Abbildung 3.7 ist die Wirkung der einzelnen Filterstufen auf ein Protonenspektrum, das mit Hilfe
eines am DRACO bestrahlten CR-39 Stapels ermittelt wurde, gezeigt. Es wird deutlich, wie insbeson-
1Streng genommen gilt diese Aussage nur jeweils einzeln für die Vorder- und Rückseiten der CR-39 Platten. Ursache ist
die gespiegelte Abbildung der Rückseite.
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Abb. 3.7: Einfluss der verschiedenen Filter auf ein Energiespektrum laserbeschleunigter Protonen
am Zellort. Nacheinander wurden folgende Filter angewandt: 1) Positionsfilter (P) entspre-
chend der Strahlfleckposition, 2) Exzentrizitätsfilter (E), 3) Ellipsenflächenfilter (A) und 4)
Untergrundkorrektur (U). Der ebenfalls angewandte Filter bezüglich der Länge der kleinen
Halbachse ist aus Übersichtsgründen nicht gezeigt, weil er keinen Unterschied zur Anwen-
dung des Ellipsenflächenfilters zeigte. Diese beiden Filter sind also redundant, weshalb im
Folgenden auf die Anwendung des Halbachsen-Filters verzichtet werden konnte.
dere durch den Positionsfilter (P) und den Exzentrizitätsfilter (E) die Spektrumsform verändert wird
und unerwartet große Krateranzahl-Unterschiede zwischen aneinandergrenzende Rückseiten und dar-
auffolgenden Vorderseiten verringert werden. Da sich die zugeordneten Energien zwischen den an-
grenzenden Oberflächen nur um ca. 0,1− 0,2MeV unterscheiden, sind große Unterschiede in der
Krateranzahl mit hoher Wahrscheinlichkeit auf Falsch-Zählungen zurückzuführen. Die Untergrund-
korrektur wirkt sich dagegen kaum auf CR-39 Platten mit hoher Krateranzahl aus, bewirkt jedoch
sowohl im sehr niederenergetischen als auch im sehr hochenergetischen Bereich, in denen aufgrund
der physikalischen Filterung des Protonenspektrums bzw. der begrenzten Maximalenergie keine Pro-
tonenspuren erwartet werden, eine Absenkung der Krateranzahl auf ein Niveau nahe Null.
Anhand von Abbildung 3.7 wird auch deutlich, dass sich die CR-39 Spurkraterbestimmung bei nicht-
monoenergetischen Protonen-Strahlenqualitäten nicht zur Ermittlung der absoluten Protonenzahl oder
der absoluten energieabhängigen Fluenz, sondern lediglich zur relativen Bestimmung der Spektrums-
form eignet. Die Ursache dafür liegt in den unterschiedlichen Eindringtiefen der Protonen unter-
schiedlicher Energie. Dadurch sind die detektierten Kraterspuren unterschiedlich groß und deren
Konturen werden unterschiedlich scharf abgebildet. Das bewirkt, dass die Unterscheidung zwischen
„richtigen” Kratern an der Oberfläche1 und solchen, die tiefer im Inneren der CR-39 Platte liegen,
weil sie von etwas höherenergetischen Protonen erzeugt werden, schwierig ist und mit der Wahl der
Filterparameter auch zum Teil subjektiv ist. Da das Verfahren und die entsprechenden Filterwerte auf
alle CR-39 Platten in gleicher Weise angewandt wurden, ist aber eine Bestimmung der Spektrums-
form möglich und auch reproduzierbar.
1Das Attribut „richtig” bezieht sich darauf, dass diese Krater von Protonen verursacht werden, deren kinetische Energie am
Bezugsort (z. B. Stapel-Vorderseite) in dem der CR-39 Oberfläche zugeordneten schmalen Energiefenster liegt.
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3.2 Ionisationskammern
Die Eigenschaft, Gas zu ionisieren, also die Abtrennung von einem oder mehreren Elektronen von zu-
vor neutralen Atomen, die dadurch zu positiv geladenen Ionen werden, war eine der ersten entdeckten
Eigenschaften [Rön96] ionisierender Strahlung und tatsächlich die definierende. Die Messung von
Gasionisationen war auch die Basis für die ersten Strahlungsdetektoren [May07]. Ionisationskam-
mern bestehen aus einem gasgefüllten Volumen (z. B. mit Luft) und Elektroden, die ein elektrisches
Feld zur räumlichen Trennung der Elektronen und positiven Ionen nach den Ionisationen erzeugen
und die Ladungen abführen, die mit Hilfe eines Elektrometers messbar sind. Je größer die angeleg-
te Spannung (typisch sind 300− 500V), je geringer die Gasdichte, je niedriger die Dosisleistung
und die Ionisierungsdichte der Strahlung sind, desto unwahrscheinlicher kommt es zu unerwünschten
Rekombinationen. Sind Rekombinationen vernachlässigbar1, ist das Ionisationskammer-Messsignal
proportional zur Strahlungsleistung und der in der Kammer deponierten Energie. Für eine detaillierte
Betrachtung der unterschiedlichen Kammertypen (Freiluft- oder Hohlraum-Ionisationskammern) und
der verschiedenen Kammergeometrien (z. B. Parallelplattenkammern oder zylindrische Kammern) sei
auf entsprechende Fachliteratur verwiesen [Att86, May07].
3.2.1 Ionisationskammern zur Referenzdosimetrie
Ionisationskammern werden heute sowohl in der klassischen klinischen Strahlentherapie als auch
in der Protonen- oder Ionenstrahlentherapie als „Gold Standard”, das heißt als Standard-Dosimeter,
für die klinische Referenzdosimetrie genutzt. Dazu werden meist luftgefüllte Ionisationskammern,
direkt vom Hersteller auf eine bestimmte Strahlenqualität kalibriert, angeboten. Diese können dann
unter Beachtung entsprechender Dosimetrieprotokolle, z. B. IAEA TRS-398 [IAE04], die sowohl den
anzuwendenden Messaufbau als auch zu berücksichtigende Korrekturfaktoren angeben, zur Messung
der Absolutdosis und zur Kalibrierung von Strahlmonitorierungs-Detektoren verwendet werden.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden kommerziell erhältliche Ionisationskammern für die Referenz-
dosimetrie an den verschiedenen Röntgenröhren verwendet, die zu Referenz-Zellbestrahlungen paral-
lel zu den Experimenten mit laserbeschleunigten Teilchen benutzt wurden. Auch für die Kalibrierung
der verwendeten klinischen Beschleuniger, eines klinischen Elektronen-Linearbeschleunigers und
der Augentumortherapie-Protonenanlage der Charité Berlin, wurden Ionisationskammern verwendet.
In Tabelle 3.2 sind die verwendeten Ionisationskammern und deren entsprechende Kalibrierungs-
Strahlenqualität für die einzelnen verwendeten Strahlenquellen aufgeführt.
Aufgrund der hohen Pulsdosis laserbeschleunigter Teilchenstrahlen und der damit einhergehenden
Sättigungseffekte sind Ionisationskammern für die Referenzdosimetrie laserbeschleunigter Teilchen
im Allgemeinen ungeeignet. Zwar existieren solche durch Rekombinationen verursachten Effekte
auch bei klinisch üblichen Pulsdosen (≈ 1 mGy) und Dosisleistungen (≈ 1−10 Gy/min), doch wer-
den diese bei der Kalibrierung der Kammern in den Standardlaboratorien mit berücksichtigt. Soll-
ten die Messbedingungen von den Kalibrierbedingungen im Bezug auf die unvollständige Sättigung
der Kammer abweichen, kann dies in einem bestimmten Bereich anhand von experimenteller Da-
ten, Literaturwerten oder theoretischen Modellen korrigiert werden [DIN08]. Für die Zeit- und Puls-
dosiseigenschaften laserbeschleunigter Teilchen fehlen solche Informationen allerdings bisher, wes-
1Diese Messbedingung wird auch als „vollständige Sättigung” bezeichnet, da eine Erhöhung der Kammerspannung keine
Erhöhung des Kammersignals hervorrufen würde.
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Tab. 3.2: Zur Referenzdosimetrie im Rahmen dieser Arbeit verwendete Ionisationskammern, aufge-
schlüsselt nach verwendeten Strahlenquellen. Für die Röntgenröhren-Strahlenquellen, die
für Vergleichs-Zellbestrahlungen und zur Kalibrierung radiochromischer Filme genutzt wur-
den, wurden eigene Dosimetrie-Protokolle entwickelt.
Strahlenquelle Ionisationskammer Protokoll
Typ Standort Strahlenqualität Typ Kalibrierung
Röntgenröhre
Darpac
Strahlentherapie
Dresden
10−80kVp Röntgen Weichstrahlkammer
(PTW 23342)
60Co intern
Röntgenröhre Yxlon Zelllabor Jena,
OncoRay
200kVp Röntgen Farmer
(PTW 30010)
T 200a intern
Röntgenröhre Seifert Strahlentherapie
Dresden
200kVp Röntgen Farmer
(PTW 30010)
T 200a intern
Röntgenröhre Seifert Röntgenlabor am
HZDR
200kVp Röntgen Farmer
(PTW 30010)
T 200a intern
Klinischer
Linearbeschleuniger
Strahlentherapie
Dresden
6MeV Elektronen Farmer
(PTW 30010)
60Co TRS-398
Augentumortherapie-
Anlage
Helmholtz-Zentrum
Berlin
≤ 61MeV Protonen Markus
(PTW 23343)
60Co TRS-398
a T 200 ist eine in DIN 6809-5 [DIN96] definierte Röntgenröhren-Strahlenqualität.
halb für diese Strahlenqualitäten auf den Einsatz von Ionisationskammern zur Referenzdosimetrie
verzichtet werden musste. Bei Experimenten zur Charakterisierung von verschiedenen Dosimetern
am experimentellen, supraleitenden Elektronen-Linearbeschleuniger ELBE1 am HZDR wurden ers-
te experimentelle Daten zum Sättigungseffekt von Ionisationskammern bei extrem hohen Pulsdosen
aufgenommen mit deren Hilfe bestehende Modelle [Boa80, DM05] zur Rekombination von Ladungs-
trägern in der Ionisationskammer auf den Bereich ultrakurz gepulster Strahlenqualitäten ausgeweitet
werden sollen. Da dies nicht Schwerpunkt der vorliegenden Arbeit war, sei an dieser Stelle auf die
entsprechende Publikation verwiesen [Kar11a].
3.2.2 Ionisationskammern zur Echtzeit-Strahlüberwachung
Obwohl Ionisationskammern, wie oben beschrieben, zur Referenzdosimetrie von laserbeschleunig-
ten Teilchen nach heutigem Stand ungeeignet sind, ist ihre Anwendung als relativer Strahlmonitor
zur Echtzeit-Strahlüberwachung für diese Strahlenqualität möglich. Dafür kommen insbesondere fol-
gende zwei Varianten in Frage:
• Vernachlässigbare Puls-zu-Puls-Dosisleistungsschwankungen: Sind die Dosisschwankun-
gen von Puls zu Puls so gering, dass die sich daraus ergebende Änderung im Sättigungsverhal-
ten der Kammer vernachlässigbar ist, ist ein Einsatz als Relativdosimeter möglich. Dazu ist es
nicht notwendig, den absoluten Einfluss der Sättigungseffekte auf das Messsignal zu kennen,
da die Kammer lediglich relative Änderungen messen muss. Zur Bestimmung der Absolutdosis
1 ELBE steht für „Elektronen Linearbeschleuniger für Strahlen hoher Brillanz und niedriger Emittanz” und ist ein für
experimentelle Grundlagenforschung genutztes Großgerät.
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(a) (b)
Abb. 3.8: Als Echtzeit-Relativdosimeter verwendete Ionisationskammern: (a) Roos-
Ionisationskammer zur Dosimetrie laserbeschleunigter Elektronen, Quelle: [PTW11],
und (b) eine an der GSI entwickelte Ionisationskammer zur Dosimetrie laserbeschleunigter
Protonen.
muss die Ionisationskammer zuvor gegen ein dosisleistungsunabhängiges, referenzdosimetrie-
fähiges Dosimeter querkalibriert werden, um dann als relatives Echtzeitdosimeter eingesetzt
werden zu können.
• Berücksichtigung und Korrektur der relativen Änderung des Sättigungsverhaltens: Auch
wenn es nicht möglich ist, die absolute Größe des Sättigungseinflusses zu bestimmen, so ist
es unter Umständen möglich, die relative Schwankung in der Detektorantwort in Abhängigkeit
von der Pulsdosis zu bestimmen und dementsprechend zu korrigieren. In diesem Fall ist der
Einsatz von Ionisationskammern als Relativdosimeter auch bei nicht vernachlässigbaren Puls-
zu-Puls-Dosisleistungsschwankungen möglich.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden bei unterschiedlichen Experimenten beide Varianten angewandt.
Dazu wurden zwei Ionisationskammer-Typen zur Dosimetrie laserbeschleunigter Teilchen eingesetzt.
Das ist zum einen eine kommerziell erhältliche Roos-Kammer des Typs 34001 (PTW Freiburg GmbH,
Freiburg, Deutschland) zur Echtzeit-Relativdosimetrie von laserbeschleunigten Elektronen und zum
anderen eine speziell für die Dosimetrie von Protonen und Schwerionen am GSI Helmholtzzentrum
für Schwerionenforschung (Darmstadt, Deutschland) entwickelte Ionisationskammer, die im Folgen-
den als GSI-Ionisationskammer bezeichnet wird. In Abbildung 3.8 sind beide Kammern dargestellt.
Beide sind luftgefüllte, offene Parallelplattenkammern.
Die GSI-Ionisationskammer besteht aus drei ultradünnen Kaptonfolien einer Dicke von je 7,5µm,
die einen Abstand von 6,6mm zueinander aufweisen, und kann mit einem kommerziell erhältlichen
Elektrometer (Unidos, PTW Freiburg GmbH, Freiburg, Deutschland) ausgelesen werden. Damit be-
sitzt die Kammer zwei gleich große, in Strahlrichtung hintereinander angeordnete Messvolumen. Dies
hat im Vergleich zu einer Ionisationskammer, bei der das gleiche Gesamtvolumen in einer Messkam-
mer enthalten ist, den Vorteil, dass weniger Rekombinationen auftreten und damit die Kammer bei
höheren Dosisleistungen eingesetzt werden kann. Die geringe Materialdicke minimiert die Wechsel-
wirkung des zu messenden Strahls mit der Kammer und ermöglicht so selbst bei den kurzreichweiti-
gen laserbeschleunigten Protonen-Strahlenqualitäten die Verwendung als Transmissionskammer und
die Messung einer Echtzeit-Dosisinformation während der Bestrahlung von Zellproben.
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Oberflächen-
Beschichtung
Durchsichtiges Polyester - 97µm
Radiochromisch aktive Schicht - 17 µm
Radiochromisch aktive Schicht - 17 µm
Durchsichtiges Polyester - 97µm
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µm
Durchsichtiges Polyester - 175 µm
Durchsichtiges Polyester - 50 µm
Radiochromisch aktive Schicht - 30 µm
Adhesiv-Klebstoff-Schicht - 25 µm5 µm
6 µm
EBT EBT-2
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µm
Abb. 3.9: Schematischer Aufbau der zwei radiochromischen Filmtypen EBT und EBT2, nach [Int07,
Int09].
3.3 Radiochromische Filme zur Referenzdosimetrie
Die selbstentwickelnden radiochromischen Filme des Typs Gafchromic® EBT und EBT2 der Firma
International Specialty Products (ISP, Wayne, New Jersey, USA) haben in der kurzen Zeit, seit der
sie verfügbar sind, eine vielfältige Anwendung sowohl in der klinischen als auch in der experimen-
tellen Dosimetrie gefunden. Sie werden zur Dosisbestimmung an klinischen Linearbeschleunigern,
in der Brachytherapie und in der Strahlenbiologie eingesetzt [NR98, Dug99, But03, Tom07]. We-
sentliche Vorteile gegenüber anderen Dosimetern (wie z. B. Ionisationskammern) sind die Fähigkeit
zur zweidimensionalen Dosisbestimmung in hoher räumlicher Auflösung und die geringe Dicke des
aktiven Volumens für eine präzise Lokalisation der Dosisinformation. Außerdem wird die Dosis-
information in den Filmen gespeichert und steht somit für eine mögliche spätere Neuauswertung zur
Verfügung. Zur Auslesung der Filme können konventionelle Flachbett-Scanner eingesetzt werden
[Dev05, Fia06, Tom07, Men08, Ric09a]. Das macht die Film-Dosimetrie preiswert, schnell, flexibel
und einfach. Für die Verwendung der radiochromischen Filme zur Dosimetrie laserbeschleunigter
Teilchen ist eine weitere Eigenschaft wichtig, deren Dosisleistungsunabhängigkeit.
Der schichtweise Aufbau der radiochromischen Filme ist in Abbildung 3.9 schematisch dargestellt.
Der Unterschied zwischen den zwei Filmtypen besteht unter anderem darin, dass für die EBT-Filme
zwei aktive Schichten verwendet werden, während die neueren EBT2-Filme über nur eine solche
Schicht verfügen. Die Außenschichten bestehen in beiden Fällen aus durchsichtigem Polyester. Wäh-
rend EBT-Filme im unbestrahlten Zustand hellblau erscheinen, haben die EBT2-Filme aufgrund ei-
nes Farbzusatzes in der aktiven Schicht ein gelbliches Erscheinungsbild. Beide Filmtypen verändern
ihre Farbe unter Bestrahlung ins Dunkelblaue. Dies führt zu dosisabhängigen Veränderungen der
optischen Dichte der Filme. Mit Hilfe von handelsüblichen Flachbettscannern oder anderen Densito-
metern kann diese Detektorantwort quantifiziert werden.
Aufgrund ihrer vielzähligen Vorteile wurden die EBT- und EBT2-Filme im Rahmen dieser Arbeit
sowohl zur Referenzdosimetrie als auch zur Bestimmung der zweidimensionalen Dosisverteilung
laserbeschleunigter Elektronen und Protonen verwendet. Zuvor mussten jedoch eine umfangreiche
Charakterisierung der Filme und möglicher Einflüsse auf die Reproduzierbarkeit sowie strahlen-
qualitätsabhängige Kalibrierungen der Filme durchgeführt werden. In den folgenden Abschnitten
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wird zunächst das verwendete Filmauswertungsprotokoll vorgestellt, wobei auch auf eigene Unter-
suchungen zur Filmhandhabung und Scannerabhängigkeit eingegangen wird. Weiterhin wird eine
Untersuchung der Energieabhängigkeit von EBT-Filmen vorgestellt, die bereits veröffentlicht wurde
[Ric09a]. Neben einer ausführlichen Darstellung der darin enthaltenen Kalibrierungen für Röntgen-
und Elektronen-Strahlenqualitäten werden hier zusätzlich die Ergebnisse der Kalibrierung von EBT-
und EBT2-Filmen für verschiedene Protonen-Strahlenqualitäten gezeigt.
3.3.1 Filmauswertungsprotokoll
Filmauslesung
Für die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Experimente wurden die radiochromischen Filme
(EBT und EBT2) mit einem Flachbett-Scanner des Typs Epson Perfection V750 (Seiko Epson Corp.,
Nagano, Japan) 3 bis 14 Tage nach Bestrahlung gescannt. Es wurde nachgewiesen [Dam10b], dass
dadurch sogenannte Nachentwicklungs-Effekte [Che05, Fus07] vernachlässigbar sind. Um an mehre-
ren Experimentorten arbeitsfähig zu sein, wurden zwei baugleiche Scanner eingesetzt. Sie wurden im
Transmissions-Modus betrieben und das Software-Paket „Epson Scan” wurde zum Einscannen der
Filme benutzt. Die Filme wurden im 24 Bit RGB-Modus (8 Bit pro Kanal) mit einer Auflösung von
300dpi ohne jegliche Bildkorrekturverfahren gescannt. Außerdem wurde jeden Tag vor dem Scannen
ein ICM-Farbprofil mit der Software MonacoEZColor 2.6 (X-Rite, Inc., Grand Rapids, USA) und
einer IT8-Kalibrierungsfolie angelegt. Die radiochromischen Filmstücke wurden während des Scan-
nens wie vom Hersteller empfohlen [Int07] im Querformat (bezogen auf das originale Filmblatt) in
der Mitte des Scanfeldes positioniert, um Inhomogenitäten in der Scannersensitivität zu vermeiden.
Die Scanfeld-Inhomogenität [Fia06, Sau08] wurde in einer ausführlichen Untersuchung für beide ver-
wendeten Scanner bestimmt und innerhalb des Scanfeldes für vernachlässigbar eingestuft. Aufgrund
bekannter Probleme durch das Aufwärmen der Scannerlampe [Pae07] wurden fünf Vorschau-Scans
durchgeführt, bevor mit dem eigentlichen Scannen der Filme begonnen wurde. Es ist nicht möglich,
den Scanner, wie von Devic et al. [Dev05] vorgeschlagen, für 30 Minuten aufzuheizen, da die Scan-
nerlampe sich bereits nach 15 Minuten automatisch abschaltet. Die Bilddaten wurden im „uncom-
pressed tagged image file format” (TIFF) gespeichert. Da sich die zwei Hauptabsorptions-Spitzen der
EBT-Filme bei 636nm und 585nm befinden, wurde der rote Farbkanal, der die höchste Sensitivität
aufweist [Fus07], zur Filmauswertung herangezogen.
Filmauswertung und Kalibrierung
Die Filmauswertung wurde mit einem selbstentwickelten IDL-Programm (Interactive Data Langua-
ge, ITT Visual Information Solutions, Boulder, USA), das eine Erweiterung und Anpassung des von
Zeil et al. [Zei07] entwickelten Programms darstellt, durchgeführt. Zunächst muss ein Filmbereich
(ROI: „region of interest”) festgelegt werden, dessen Filmschwärzung ausgewertet werden soll. Die
Software bestimmt dann durch Mittelung über diesen Bereich einen mittleren Pixelwert It(D) in Ab-
hängigkeit von der deponierten Dosis D. Von diesem Wert kann dann die optische Dichte OD(D) wie
folgt bestimmt werden:
OD(D) = log10
(
28
It(D)
)
. (3.1)
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Der Exponent 8 ist auf die 8 Bit-Farbtiefe pro Farbkanal zurückzuführen. Analog muss für die unbe-
strahlten Kontrollfilme ein mittlerer Pixelwert It(0) und eine optische Dichte OD(0) ermittelt werden.
Dabei wird stets über mindestens zwei unbestrahlte Kontrollfilme gemittelt. Danach wird die soge-
nannte netto-optische Dichte netOD als quantitatives Maß für die Filmschwärzung bestimmt:
netOD(D) = OD(D)−OD(0) = log10
(
It(0)
It(D)
)
. (3.2)
Die netOD ist somit unabhängig von der Anfangsfilmschwärzung oder sonstigen Umgebungsein-
flüssen, die auf bestrahlte und unbestrahlte Filme gewirkt haben. Um der ermittelten netOD einen
dieser Filmschwärzung entsprechenden Dosiswert D(netOD) zuordnen zu können, muss zunächst
eine Kalibrierung der Filme für die entsprechende Strahlenqualität durchgeführt werden. Dazu wer-
den verschiedene Filmstücke mit unterschiedlichen aber bekannten Dosen (üblicherweise zehn Stück
pro Dosispunkt, acht bis zwölf Dosispunkte) bestrahlt. Die Mehrfachbestrahlungen pro Dosispunkt
dienen dazu, mögliche Inhomogenitäten der EBT-Filmblätter und Scan-zu-Scan-Variationen zu be-
rücksichtigen.
Wird die bekannte applizierte Dosis über der ermittelten netOD eines Dosispunktes dargestellt, kann
eine Datenanpassung mit einer geeigneten Kalibrierfunktion durchgeführt werden. In dieser Arbeit
wurde folgende, von Devic et al. [Dev04] vorgeschlagene Funktion als Modellfunktion für die An-
passung gewählt:
D(netOD) = aq ·netOD+bq ·netODcq . (3.3)
Die drei Parameter der Gleichung aq,bq,cq wurden mit der Software Origin 7.5 (OriginLab Corp.,
Northampton, USA) durch eine gewichtete χ2-Minimierung mit Berücksichtigung der Unsicherheiten
in den Gewichten bestimmt.
Mit der so erhaltenen Kalibrierfunktion können die radiochromischen Filme als Absolutdosimeter
eingesetzt werden. Das heißt, dass der Filmschwärzung eines mit einer unbekannten Dosis bestrahlten
Films mit Hilfe von Gleichung 3.3 ein Dosiswert zugeordnet werden kann. Die Filmkalibrierung ist
nur gültig, wenn das gesamte Protokoll (Zeitdauer zwischen Bestrahlung und Auslesung, Lagerung
der Filme in dieser Zeit, Vorgehen bei der Auswertung) bei der Filmkalibrierung und der Anwen-
dung der Filmkalibrierung zur Dosisbestimmung identisch ist. Die Filmkalibrierung muss für alle ge-
wünschten Strahlenqualitäten durchgeführt werden und sollte außerdem in einem Abstand von sechs
Monaten wiederholt werden, um zeitlich bedingte Veränderungen im Filmmaterial auszuschließen.
Filmhandhabung
Aufgrund der starken Unterschiede einzelner Herstellungschargen wird empfohlen [vB08], stets nur
Filme der gleichen Charge zu verwenden. Ansonsten müssten für jede Charge eine eigene Kali-
brierung und eine Untersuchung der Filmeigenschaften (Homogenität, Blatt-zu-Blatt-Variation usw.)
durchgeführt werden. Deshalb entstammen alle der im Rahmen dieser Arbeit verwendeten EBT-Filme
der selben Herstellungscharge (Nr. 47207− 03I). Daraus folgt aber, dass die Filme zwischen Lie-
ferung und Anwendung sehr lange gelagert werden müssen. Deshalb muss großes Augenmerk auf
eventuelle Langzeit-Veränderungen der unbestrahlten Filme gelegt werden.
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Entsprechend den Empfehlungen der Task Group 55 [NR98] der American Association of Physi-
cists in Medicine (AAPM) wurden die Filme sowohl vor als auch nach der Bestrahlung in lichtdich-
ten Schachteln unter Bürobedingungen gelagert. Dabei wurde insbesondere darauf geachtet, dass die
Raumtemperatur 25 °C nicht übersteigt. Es wurde untersucht, ob eine Lagerung der Filme im Kühl-
schrank, wie vom Hersteller vorgeschlagen [Int07], einen positiven Einfluss auf die Langzeitstabilität
der Filme hat. Entgegen den Erwartungen wurde aber festgestellt, dass die Lagerung unter Bürobedin-
gungen die geringste Veränderung der It-Werte der unbestrahlten Filme über den Untersuchungszeit-
raum von 97 Tagen hervorrief [Dam10b]. Deshalb wurden die Filme weiterhin bei Raumtemperatur
gelagert, was auch deren Benutzung an den verschiedenen experimentellen Beschleuniger-Anlagen
erleichterte.
Die unbestrahlten Kontroll-Filme wurden stets zusammen mit den bestrahlten Filmen gelagert (ins-
besondere auch vor der Bestrahlung und zwischen Bestrahlung und Auslesung), um unterschiedliche
Einflüsse der Umweltbedingungen (Raumtemperatur, Lichteinfall) zu vermeiden.
3.3.2 Untersuchung der Energieabhängigkeit
Zur Untersuchung der Energieabhängigkeit wurden Filmbestrahlungen an drei Strahlenquellen durch-
geführt: An einer Darpac 150-MC Niedrigenergie-Röntgenröhre (Forward Raytech Ltd., Swindon,
Großbritannien) für weiche Röntgenröhren-Bestrahlungen, an einer 200kVp Röntgenröhre Yxlon
Y.TU 320-D03 (Yxlon International A/S, Taastrup, Dänemark) und an einem klinischen Linear-
beschleuniger des Typs Siemens Oncor Impression (Siemens AG, Erlangen, Deutschland). Insgesamt
wurden zwölf unterschiedliche Strahlenqualitäten verwendet, die einer unterschiedlichen Energie und
teilweise auch einer unterschiedlichen Strahlenart entsprechen. Diese sind in Tabelle 3.3 aufgeführt.
Die darin angegebenen effektiven Energien wurden für alle Röntgenröhren anhand gemessener Halb-
wertsdicken bestimmt, vgl. [Rei90]. Da diese Methode nicht für hochenergetische Photonen- oder
Elektronen-Strahlenquellen angewandt werden kann, wurde die effektive Energie Eeff für die beiden
Photonen-Strahlenqualitäten des Linearbeschleunigers anhand folgender Formel [LaR89] berechnet:
Eeff
MeV
= 10
(
PT D10
% −55,37
)
/28,68, (3.4)
wobei PT D10 die prozentuale Tiefendosis in 10 cm Tiefe bei einer Feldgröße von 10× 10cm2 defi-
niert an der Phantomoberseite mit einem Fokus-Oberflächenabstand (FOA) von 100 cm ist. Für die
zwei hochenergetischen Elektronen-Strahlenqualitäten wurde die effektive Energie für eine Tiefe z,
in der die Filme positioniert sind, mit Hilfe der von Harder vorgestellten Gleichung [Har65], die die
Halbwertstiefe in Wasser R50 und die praktische Reichweite Rp in Wasser als Parameter verwendet,
berechnet:
Eeff
MeV
= 2,33 · R50
cm
(
1− z/cm
Rp/cm
)
. (3.5)
Die Definitionen für R50 und Rp sind in der TRS-398 Norm [IAE04] angegeben. Für eine exakte Film-
kalibrierung ist die genaue Bestimmung der an die Filme applizierten Dosis entscheidend. Deshalb
wurde für jede Strahlenqualität vor Filmbestrahlung eine präzise Referenzdosimetrie zur Bestimmung
der Dosis in Wasser basierend auf dem TRS-398 [IAE04] Protokoll durchgeführt. Die entsprechenden
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Tab. 3.3: Verwendete Strahlenqualitäten. Die effektiven Energien der Röntgenröhren-
Strahlenqualitäten wurden aus den gemessenen Halbwertsdicken berechnet. Die ange-
gebenen Dosisleistungen beziehen sich auf die jeweilige Messtiefe, entsprechen also der
Dosisleistung auf der Oberfläche der EBT-Filme.
Beschleuniger Strahlen-
qualität
Halbwerts-
dicke
Effektive
Energie
Dosis-
leistung
Beschreibung
(Filterung F ; Röhrenstrom I; Tiefe z;
Halbwertstiefe R50; Prakt. Reichweite Rp;
Prozentuale Tiefendosis PT D10)
in keV
in
Gymin−1
γ 10kVp 0,04 mm Al 7,3 1,42 F : 2,0 mm Be; I = 20mA
Darpac γ 20kVp 0,12 mm Al 10,6 4,69 F : 2,0 mm Be, 0,1 mm Al; I = 20mA
150-MC γ 25kVp 0,25 mm Al 13,6 2,23 F : 2,0 mm Be, 0,3 mm Al; I = 20mA
γ 50kVp 1,01 mm Al 21,7 2,23 F : 2,0 mm Be, 1,0 mm Al; I = 20mA
γ 80kVp 5,04 mm Al 39,7 0,64
F : 2,0 mm Be, 1,1 mm Al, 0,2 mm Cu;
I = 20mA
Yxlon γ 50kVp 1,01 mm Al 21,7 0,51 F : 3,0 mm Be, 1,0 mm Al; I = 20mA
Y.TU γ 200kVp weich 1,24 mm Cu 72,2 1,31
F : 3,0 mm Be, 3,0 mm Al, 0,5 mm Cu;
I = 20mA
320-D03 γ 200kVp hart 3,14 mm Cu 107,3 0,42
F : 3,0 mm Be, 3,0 mm Al, 3,5 mm Cu;
I = 15mA
Siemens γ 6MV - 2524 2,40 PT D10 = 66,9%
Oncor γ 15MV - 5678 4,63 PT D10 = 77,0%
Impression e− 6MeV - 3196 3,00 z = 1,2 cm, R50 = 2,34 cm, Rp = 2,90 cm
e− 18MeV - 13432 3,00 z = 2,0 cm, R50 = 7,40 cm, Rp = 9,05 cm
Details wurden in Richter et al. [Ric09a] publiziert. Ausnahme bildeten die verwendeten Strahlenqua-
litäten des Linearbeschleunigers. Hier wurde auf die etablierte und wöchentlich überprüfte klinische
Dosimetrie als Referenzdosimetrie zurückgegriffen. Für jede Strahlenqualität wurden 1×1 cm2 große
EBT-Filmstücke mit elf unterschiedlichen Dosen zwischen 0,5 und 10Gy unter einer zur Filmober-
fläche senkrechten Richtung bestrahlt.
Die Kalibrierkurven für die in Tabelle 3.3 aufgeführten zwölf verwendeten Strahlenqualitäten sind
in Abbildung 3.10 gezeigt. Die dazugehörigen Anpassungsparameter zusammen mit entsprechenden
Güteparametern können in Richter et al. [Ric09a] nachgelesen werden. Aufgrund der guten Über-
einstimmung der Kalibrierkurven für die zwei 50kVp Strahlenqualitäten von unterschiedlichen Be-
strahlungsgeräten (Abbildung 3.10c) kann davon ausgegangen werden, dass es keinen systematischen
Unterschied zwischen diesen beiden Bestrahlungen und den zugehörigen Dosimetrieaufbauten gibt.
Die Kalibrierkurven zeigen für alle außer den vier hochenergetischen Strahlenqualitäten des Linear-
beschleunigers eine starke systematische Energieabhängigkeit der EBT-Filme. Das bedeutet, dass
kein signifikanter Unterschied für die hochenergetischen Röntgen- (6MV, 15MV) und Elektronen-
Strahlenqualitäten (6MeV, 18MeV) gefunden wurde, während für die anderen Röntgen-Strahlen-
qualitäten die EBT-Filme mit sinkender Strahlenergie weniger sensitiv sind.
Aufgrund des Aufbaus der EBT-Filme kann die Abschwächung in der 97 µm dicken Polyesterschicht,
welche die erste sensitive Schicht bedeckt, die Filmantwort beeinflussen – insbesondere für sehr
niederenergetische Strahlenqualitäten. Deshalb wurde die Abschwächung für die 10kVp und 25kVp
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Abb. 3.10: EBT-Kalibrierkurven für die verschiedenen Strahlenqualitäten. Während Abbildung (a)
einen Überblick über den gesamten verwendeten Energiebereich gibt, stellen die Abbil-
dung (b)-(d) die Daten aufgeschlüsselt für die einzelnen Strahlenquellen dar. Die ange-
passten Kalibrierfunktionen sind als punktierte Linien dargestellt. In Abbildung (c), in
der alle Strahlenqualitäten der 200kVp Röntgenröhre gezeigt sind, sind zum Vergleich
zusätzlich die Datenpunkte des 50kVp Strahls zusammen mit der entsprechenden Kali-
brierfunktion der Niedrigenergie-Röntgenröhre als durchgezogene Linien dargestellt. Die
punktierte bzw. die durchgezogene Linie in Abbildung (d) entsprechen jeweils der Kali-
brierfunktion des 6MV Strahls bzw. der Kalibrierfunktion gemittelt über alle Strahlenqua-
litäten des Linearbeschleunigers.
Strahlenqualitäten abgeschätzt. Dazu wurden in Vorarbeiten [Pan03, Leh08] gemessene Spektren, die
an demselben Bestrahlungsgerät mit dem gleichen Aufbau wie in diesem Versuch gemessen wurden,
verwendet. Der Referenzpunkt des Films wurde in dessen Mitte definiert. Vereinfachend wurde das
abschwächende Material über diesem Punkt mit 117 µm Polyethylen (PET) angenommen, um die
reale Filmstruktur (97 µm Polyester, 17 µm sensitive Schicht und 3 µm der Oberflächenschicht)
zu simulieren. Die energieabhängige Abschwächung wurde anhand der Massenschwächungskoeffi-
zienten für PET aus NIST [Hub04] berechnet. Außerdem wurde die Dosis für das ungeschwächte
und das geschwächte Spektrum berechnet, indem die energieabhängigen Massenenergieabsorptions-
koeffizienten von NIST [Hub04] verwendet wurden und über die spektrale Dosisverteilung integriert
wurde. Für die 10kVp Strahlenqualität ergab sich eine Reduzierung der Dosis um 16,5% wenn die
Abschwächung wie beschrieben berücksichtigt wird, während sich für die 25kVp Strahlenqualität nur
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Abb. 3.11: Normierte optische Dichte über der Strahlenergie für ausgewählte Dosispunkte. Zur Voll-
ständigkeit sind auch die Daten der 10kVp und 20kVp Strahlenqualitäten gezeigt, ob-
wohl diese durch die Abschwächung im Filmmaterial beeinflusst sind. Der relative Un-
terschied zwischen den einzelnen Dosispunkten einer Strahlenqualität ist aber nicht durch
die Filmmaterial-Abschwächung beeinflusst.
eine Reduzierung um 3,9% herausstellte. Aus diesem Grund wurden die Daten der 10kVp und 20kVp
Strahlenqualitäten bei der weiteren Datenauswertung nicht verwendet. Für alle Strahlenqualitäten mit
einer mittleren Energie von mindestens 25kVp ist der Einfluss der Abschwächung im Filmmaterial
dagegen vernachlässigbar und kann deshalb nicht für die festgestellte Energieabhängigkeit der EBT-
Filme herangezogen werden. Damit ergibt sich für die gleiche Filmfärbung (netOD = 0,246) eine
maximale Verringerung der Dosis zwischen der 25kVp und der 6MV Strahlenqualität von 44%.
Wird die netOD für die unterschiedlichen Strahlenqualitäten analog zu Rink et al. [Rin07] auf die
netOD der 6MV Strahlenqualität normiert (netOD6MV) und wird das Ergebnis über der Strahlener-
gie für unterschiedliche Dosen dargestellt (Abbildung 3.11), so wird die Energieabhängigkeit der
Filmkalibrierung erneut deutlich. Je niedriger die Strahlenergie ist, desto größer ist die Abweichung
von der 6MV Strahlenqualität. Zusätzlich ist eine Abhängigkeit dieses Effektes von der Dosis sicht-
bar. Für eine feste Energie ist der Unterschied zur 6MV Strahlenqualität desto größer, je kleiner die
Dosis ist. Die größte Reduzierung der netOD relativ zur 6MV Referenz-Strahlenqualität wurde mit
einem netOD-Wert von nur 60% relativ zur Referenz für die 25kVp Strahlenqualität bei einer Dosis
von 0,5Gy gemessen. Filme, die mit derselben Strahlenqualität mit 10Gy bestrahlt wurden, zeigten
dagegen einen netOD-Wert von 79% des Wertes der 6MV Strahlenqualität. Das bedeutet, dass der
dosisabhängige Unterschied in den normierten netOD-Werten bis zu 25% relativ zum normierten
netOD-Wert bei 10Gy betragen kann. Da bisher veröffentlichte Arbeiten bei der Untersuchung der
Energieabhängigkeit nur einen Dosispunkt untersucht haben oder die netOD-Werte nicht untersucht
haben, konnte mit dieser Arbeit erstmals der Einfluss der applizierten Dosis auf die Energieabhän-
gigkeit gezeigt werden. Aufgrund der unterschiedlichen Energieabhängigkeit für verschiedene Dosen
kann die Energieabhängigkeit nicht durch einfaches, dosisunabhängiges Skalieren der gemessenen
netOD-Werte einer bekannten Strahlenqualität korrigiert werden.
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Abb. 3.12: (a) Skalierte Dosis in Abhängigkeit der netOD für alle Strahlenqualitäten. Die Kalibrier-
funktion der 6MV Strahlenqualität ist als Linie dargestellt. (b) Skalierungsfaktoren für
die einzelnen Strahlenqualitäten (Punkte). Gezeigt ist außerdem das Ergebnis der Anpas-
sung der Datenpunkte zusammen mit dem 95% Konfidenzband als durchgehende bzw.
punktierte Linien. Die Datenpunkte der 10 und 20kVp Niedrigenergie-Strahlenqualitäten
(graue Punkte) sind zwar in der Abbildung enthalten, wurden aber aufgrund des nicht ver-
nachlässigbaren Abschwächungseffektes im Filmmaterial nicht zur Anpassung verwendet.
Ein anderer Ansatz zur Korrektur ist die Anwendung eines Skalierungsfaktors in der Dosis-Domäne
anstatt in der netOD-Domäne. Das bedeutet, dass die bekannten Dosiswerte aller gemessenen netOD-
Werte D(netOD) mit einem nur von der Strahlenergie abhängigen Skalierungsfaktor SF(E) auf die
Dosiswerte der Referenz-Kalibrierkurve zu dem entsprechenden netOD-Wert skaliert werden:
Dskaliert(netOD) = SF(E) ·D(netOD). (3.6)
Als Referenz-Kalibrierkurve wurde die 6MV Strahlenqualität D6 MV(netOD) ausgewählt.
Das Ziel einer solchen Korrektur ist es, nur eine Referenz-Kalibrierkurve Dskaliert(netOD) für alle
Strahlenqualitäten zu haben. Um die wahre applizierte Dosis D(netOD) zu erhalten, muss die Dosis
Dskaliert(netOD), die anhand der Referenz-Kalibrierkurve bestimmt wurde, durch den von der Strahl-
energie abhängenden Skalierungsfaktor SF(E) geteilt werden.
Die Skalierungsfaktoren wurden mittels der Methode der kleinsten Quadrate ermittelt:
min
[
∑
j
[SF(E) ·D(netOD j)−D6 MV(netOD j)]2
]
, (3.7)
wobei j der Index über alle gemessenen Datenpunkte (netOD j,D j) ist. Damit kann der Skalierungs-
faktor wie folgt analytisch berechnet werden:
SF(E) =
∑ j D6 MV(netOD j) ·D(netOD j)
∑ j D(netOD j)2
. (3.8)
Abbildung 3.12a zeigt die unter Anwendung des Skalierungsfaktors erhaltenen Dosispunkte für alle
Strahlenqualitäten über der netOD. Alle Datenpunkte sind in guter Übereinstimmung mit der 6MV
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Tab. 3.4: Parameter SFmax, k, n der Kurvenanpassung der energieabhängigen Skalierungsfaktoren
SF(E). Als Anpassungsgüte-Parameter sind das Reduzierte χ2 und das Bestimmtheitsmaß
R2 angegeben.
SFmax 0,999±0,026
Anpassungs-Parameter k 9,621±2,124
n 0,942±0,234
Anpassungsgüte-Parameter
χ2
DoF 0,002
R2 0,930
Kalibrierkurve. Damit konnte gezeigt werden, dass die Skalierung in der Dosis-Domäne zur präzisen
Dosisbestimmung verwendet werden kann.
Werden die ermittelten Skalierungsfaktoren wie in Abbildung 3.12b gezeigt über der effektiven Strahl-
energie dargestellt, ist es möglich, die einzelnen Datenpunkte mit einer Modellfunktion anzupassen
und somit eine energieabhängige Funktion für den Skalierungsfaktor zu erhalten. Die benutzte Mo-
dellfunktion ist die Hill-Funktion:
SF(E) =
SFmax ·En
kn+En
. (3.9)
Die drei Anpassungsparameter (SFmax, k, n) und die Anpassungsgüte sind in Tabelle 3.4 angegeben.
Mit der erhaltenen Funktion des Skalierungsfaktors können die EBT-Filme für quantitative Dosismes-
sungen trotz festgestellter Energieabhängigkeit für alle Röntgen-Strahlenqualitäten, deren effektive
Energie in einem Bereich zwischen 15keV und 14MeV liegt und die vergleichbare Energiespektren
wie die verwendeten Röntgenröhren aufweisen, verwendet werden.
Diese erstmals durch den Autor [Ric09a] veröffentlichten Ergebnisse zur starken Energieabhängigkeit
der EBT-Filme standen anfangs im Widerspruch zu der Mehrzahl der zuvor veröffentlichten Untersu-
chungen [CT05, But06, Rin07]. Spätere Veröffentlichungen [Sut10, Lin10] stützen aber die im Rah-
men dieser Arbeit gefundenen Ergebnisse. Als Ursache konnten herstellungsbedingte Schwankungen
in der chemischen Zusammensetzung und damit in der effektiven Ordnungszahl der EBT-Filme nach-
gewiesen werden [Lin10]. Auch aus diesem Grund ist bei der Verwendung von radiochromischen
Filmen darauf zu achten, dass für die Kalibrierung und die spätere Anwendung zur Dosisbestimmung
stets Filme derselben Herstellungscharge benutzt werden. Für jede Charge ist eine neue Kalibrierung
notwendig.
3.3.3 Kalibrierung für Protonen
Zur Verwendung der radiochromischen Filme zur Referenzdosimetrie von laserbeschleunigten Pro-
tonen musste eine entsprechende Kalibrierung der Filme für Protonen durchgeführt werden. Dazu
wurde die Augentumortherapie-Einrichtung der Charite-Univeritätsmedizin Berlin am Helmholtz-
Zentrum Berlin (HZB) genutzt. Das dort installierte Zyklotron beschleunigt Protonen auf eine Energie
von etwa 68MeV. Der Strahl wird im Bestrahlungsraum mit einem flexiblen Reichweitenmodulator
je nach gewünschter Energie passiv gefiltert [Pag98, Heu04].
Vor den jeweiligen Filmbestrahlungen wurde eine Referenzdosimetrie mit einer Markus-Ionisations-
kammer des Typs 23343 (PTW Freiburg GmbH, Freiburg, Deutschland) durchgeführt. Die Kammer
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Abb. 3.13: Kalibrierung der EBT-Filme für verschiedene Protonen-Strahlenqualitäten. Zum Vergleich
ist die Kalibrierkurve für Elektronen (des klinischen Linearbeschleunigers Siemens Oncor
Impression) zwischen 6− 18MeV angegeben. Die Kalibrierungspunkte der Strahlenqua-
litäten von 10 bis 60MeV sind zur besseren Übersicht gleich dargestellt (rote Punkte).
wurde in einem Phantom aus PMMA (Polymethylmethacrylat) im Isozentrum, an dem später auch
die Filme positioniert werden, platziert. Die Referenzdosimetrie diente dazu, die installierten Mo-
nitorkammern gegen die Markus-Kammer querzukalibrieren. Vor der Markus-Kammer befand sich
eine PMMA-Platte von 1 mm Dicke, um das Sekundärelektronengleichgewicht in der Kammer zu
erreichen. Vor den Filmen wurde in analoger Weise ebenfalls eine 1 mm PMMA-Platte platziert.
Abhängigkeit der Kalibrierung von der Protonenenergie
In einer ersten Bestrahlungsserie wurde zunächst die Energieabhängigkeit von EBT-Filmen bestimmt.
Dazu wurden Filmkalibrierungen für verschiedene Strahlenqualitäten, charakterisiert nach der mittle-
ren Strahlenergie am Bestrahlungsort (60MeV, 40MeV, 30MeV, 20MeV, 15MeV, 10MeV, 5MeV),
durchgeführt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 3.13 dargestellt.
Für die Strahlenqualitäten zwischen 10 und 60MeV wurde kein signifikanter Unterschied festge-
stellt. Es kann somit festgehalten werden, dass die EBT-Filme oberhalb einer mittleren Protonen-
energie von 10MeV energieunabhängig sind. Dagegen zeigen sie für eine mittlere Protonenenergie
von 5MeV bereits eine reduzierte Empfindlichkeit. Das ist ein typischer Sättigungseffekt, der auch in
anderen Untersuchungen [Kir10, Mar10, Zha10] festgestellt wurde. Es ist zu beachten, dass durch die
passive Strahlmodulation die Strahlenqualität mit einer mittleren Energie von 10MeV bereits einen
großen Anteil an Protonen zwischen 5 und 10MeV aufweist. Der Anteil an Protonen unter 5MeV
kann dagegen vernachlässigt werden. Da die mit der 10MeV Strahlenqualität bestrahlten Filme keine
Abweichungen in ihrer Filmantwort zeigten, ist davon auszugehen, dass die EBT-Filme auch für mo-
noenergetische Strahlenqualitäten mit einer Energie oberhalb 5MeV noch keine sättigungsbedingte
Änderung in ihrem Ansprechverhalten zeigen.
Vergleich von EBT- und EBT2-Filmen
Nachdem die neueren EBT2-Filme erhältlich waren, wurde für sie ebenfalls eine Kalibrierung mit
einer Protonen-Strahlenqualität durchgeführt. Basierend auf den Ergebnissen der vorausgegangenen
Kalibrierung der EBT-Filme wurde die Kalibrierung nur für die 10MeV-Strahlenqualität durchge-
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Abb. 3.14: Vergleich von EBT- und EBT2-Filmen: (a) Kalibrierkurven für 10MeV Proto-
nen, (b) Dosis-Tiefenverteilung und Vergleich mit FLUKA-Simulation und mit
Ionisationskammer-Messung.
führt. In Abbildung 3.14a ist das Ergebnis dargestellt und kann mit der Kalibrierkurve der EBT-Filme
verglichen werden.
Entgegen der Herstellerangabe [Int09], dass es keinen signifikanten Unterschied in der Empfind-
lichkeit der zwei Filmtypen gäbe, wurde ein großer Unterschied der dosisabhängigen Filmschwär-
zung zwischen EBT- und EBT2-Filmen gefunden. Das wurde in anderen Studien [And10] ebenfalls
für andere Strahlenqualitäten festgestellt. Die neueren EBT2-Filme sind dabei wesentlich weniger
strahlenempfindlich. Das bedeutet, dass der gleiche Dosisunterschied bei EBT2-Filmen zu einem viel
kleineren Unterschied in der Filmschwärzung führt. Dadurch ergibt sich für die EBT2-Filme eine
wesentlich größere Unsicherheit in der Dosisbestimmung.
Zusätzlich wurde die Dosis-Tiefenverteilung der 60MeV Strahlenqualität mit Stapeln aus hinterein-
anderliegenden EBT- und EBT2-Filmen gemessen. Dabei wurde die jeweilige Filmkalibrierung für
die 10MeV Strahlenqualität zugrunde gelegt. Das Ergebnis wurde in Abbildung 3.14b mit der mit ei-
ner Ionisationskammer in Wasser gemessenen Dosis-Tiefenverteilung verglichen. Die entsprechende
Position der Filme wurde anhand der bekannten Materialeigenschaften in Positionen in Wasser um-
gerechnet. Damit die Position des Bragg-Peaks und der abfallenden Flanke im Dosis-Tiefenverlauf
zwischen Filmmessung und Ionisationskammer-Messung übereinstimmt, mussten die Filmpositionen
mit einem Faktor von 1,015 skaliert werden. Als Ursache für diese geringfügige Korrektur können
die unbekannte Zusammensetzung der Oberflächenbeschichtung (vgl. Abbildung 3.9) und Unsicher-
heiten in der Zusammensetzung der anderen Filmschichten angenommen werden. Zusätzlich ist in
Abbildung 3.14b eine mit dem Monte-Carlo-Programm FLUKA 2008.3b-1 [Fer05, Bat07] simulier-
te Dosis-Tiefenverteilung unter Berücksichtigung des gesamten Strahlenganges abgebildet. Bis auf
kleine Abweichungen wurde eine ausgezeichnete Übereinstimmung zwischen der simulierten und
der mit der Ionisationskammer gemessenen Dosis-Tiefenverteilung gefunden. Auch die mit den EBT-
und EBT2-Filmen gemessenen Dosis-Tiefenverteilungen zeigen im Plateau-Bereich eine gute Über-
einstimmung mit der Simulation und der Ionisationskammer-Messung. Die EBT- und EBT2-Filme
unterschätzen aber die Dosisdeposition im Bragg-Peak-Bereich um ca. 11 % bzw. 15 %. Die Mes-
sungen bestätigten also die verminderte Sensitivität im niederenergetischen Bereich, wie sie im vor-
angegangen Abschnitt festgestellt wurde.
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Aufgrund der geringeren Sensitivität, der etwas höheren Energieabhängigkeit im niederenergetischen
Bereich und anderer Nachteile [But09, Har10] der EBT2-Filme, wurden für alle weiteren im Rahmen
dieser Arbeit durchgeführten Experimente stets EBT- anstelle von EBT2-Filmen benutzt.
3.4 Faraday Cup zur Referenzdosimetrie
Neben radiochromischen Filmen ist der Faraday Cup (FC) ein weiteres Detektorsystem, welches sich
zur Referenzdosimetrie von geladenen Teilchen eignet. Insbesondere die Energieunabhängigkeit der
Fluenzmessung als auch die Dosisleistungsunabhängigkeit (bei geeigneter Verstärkungselektronik)
und die Echtzeit-Signalauslese machen den Faraday Cup für die Anwendung zur Charakterisierung
laserbeschleunigter Teilchen attraktiv (vgl. Abschnitt 2.4).
FC-Systeme wurden in der Vergangenheit bereits für die Anwendung in der klinischen Protonen-
Dosimetrie getestet, z. B. in Louvain-la-Neuve, Belgien [Del97], Orsay, Frankreich [Del97] und Niz-
za, Frankreich [Cam97], und in mindestens einem Zentrum (Boston, USA) auch routinemäßig ein-
gesetzt [Ver79, New02]. Nachdem allerdings in mehreren Studien [Vat96, Del97] eine systematische
Unterschätzung der Dosis von 5− 10% im Vergleich zu Ionisationskammer-Messungen festgestellt
wurde, setzten sich die auf Ionisationskammern basierten Referenzdosimetrie-Verfahren weitestge-
hend durch [Kar10, IAE04]. Die Ursache für die Unterschätzung der Dosis mit den FC-Systemen
ließ sich auf folgende Hauptursachen zurückführen: (a) Einfang von Sekundärelektronen, die außer-
halb des Cups1 (z. B. im Eintrittsfenster) freigesetzt werden [Vyn94, Cam97], (b) unvollständiger
Wiedereinfang von Sekundärelektronen, die aus dem Cup austreten [Vyn94, Cam97], (c) Unsicher-
heiten in der Strahlfleckgröße [Del97, Cam97, Smi06] und (d) Unsicherheiten in der Kenntnis des
Protonenspektrums [Vyn94, Vat96, Del97, Cam97, Smi06] durch die Streuung während des Strahl-
transportes2. Durch heute verfügbare präzise Monte-Carlo-Simulationen des gesamten Strahltrans-
portes sollte das Protonenspektrum am Messort wesentlich genauer bestimmbar sein. Insbesondere
auf die Bestimmung der Strahlfleckgröße und die Sekundärelektronen-Charakteristik muss also bei
der Entwicklung und Anwendung eines präzisen Faraday Cup Systems besonders geachtet werden.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden zwei verschiedene FC-Systeme eingesetzt: (a) Ein Faraday Cup zur
relativen Echtzeit-Dosisüberwachung laserbeschleunigter Elektronen und (b) Ein Faraday Cup hoher
Präzision zur Referenzdosimetrie laserbeschleunigter Protonen.
Letztgenannter Faraday Cup ist für diese Arbeit von größerer Bedeutung, da er einen wesentlichen
Beitrag zur Durchführung der sehr anspruchsvollen Referenzdosimetrie laserbeschleunigter Protonen
lieferte. Im Folgenden soll deshalb explizit auf diesen Protonen-FC und dessen Entwicklung, Charak-
terisierung und Kalibrierung eingegangen werden. Zunächst wird aber das zugrunde liegende Prinzip
zum Einsatz eines Faraday Cups als Referenzdosimeter erläutert.
3.4.1 Prinzip
Ein Faraday Cup besteht aus einem Metall-Becher (Cup), der in den zu messenden Ionen- oder Elek-
tronenstrahl eingebracht wird. Der Cup muss an die Energie des Teilchenstrahls so angepasst werden,
1Mit „Cup” soll der Teil des Faraday Cups bezeichnet werden, in dem Ionen gestoppt werden und ihre Ladung deponieren
sollen. Faraday Cup bezeichnet dagegen den gesamten Detektor mit Vakuumfenster, Schutzring, Isolierung, Gehäuse und
dem Cup.
2Das Spektrum wird zur Umrechnung der gemessenen Protonenfluenz in Dosis benötigt.
3 Detektoren und Dosimeter: Design, Optimierung, Charakterisierung und Kalibrierung 57
dass möglichst alle Ionen oder Elektronen in dem Cup gestoppt werden und ihre Ladung im Cup
deponieren. Um das zu gewährleisten, werden meist zusätzliche elektrische und/oder magnetische
Felder vor dem Cup verwendet, die dafür sorgen, dass eventuell aus dem Cup herausgeschlagene
Sekundärelektronen oder vom Cup zurückgestreute Primärteilchen wieder in den Cup zurückgelenkt
werden. Außerdem können diese sogenannten Suppressor-Felder verhindern, dass durch den Strahl
vor dem Cup erzeugte Sekundärelektronen (z. B. durch vorgelagerte Materie im Strahl) in den Cup
gelangen und dessen Messsignal verfälschen. Da der Cup auf einem konstanten elektrischen Potential
gehalten wird, müssen die aufgefangenen Elektronen oder Ionen durch Elektronen, welche über einen
hochohmig angeschlossenen Widerstand ab- bzw. zufließen, neutralisiert werden. An dem Widerstand
liegt somit eine Spannung an, die ein Maß für den Elektronen- bzw. Ionenstrom darstellt und mit einer
entsprechend geeigneten Verstärkerschaltung gemessen werden kann. Wird die Verstärkerschaltung,
wie in dieser Arbeit, integrierend betrieben, kann damit die Gesamtladung, die in einer gewissen Zeit
(z. B. in einem Strahlenpuls) deponiert wird, gemessen werden. Dazu muss zunächst das Verhältnis
zwischen deponierter Ladung und dem durch den FC-Verstärker generierten Signal bekannt sein:
kFC =
Deponierte Ladung
FC-Verstärker Ausgangsspannung
. (3.10)
Die Bestimmung dieses FC-Absolutkalibrierfaktors kFC wird in Abschnitt 3.4.3 präsentiert. Ist die-
se Kalibrierung vollzogen und kFC bekannt, kann mit folgender Gleichung die deponierte Dosis in
Wasser DFC aus dem gemessenen FC-Signal MFC, also der Ausgangspannung des FC-Verstärkers,
bestimmt werden1 (vgl. auch Gleichung 2.10) [Ric11a]:
DFC =
1
Aeff
·MFC · kFC
e
´ Scol
ρ (E)N(E)dE´
N(E)dE
. (3.11)
Es müssen also zusätzlich noch das Energiespektrum des Teilchenstrahls N(E), die effektive Strahl-
fläche Aeff und die energieabhängige Funktion des Massenstoßbremsvermögens Scol/ρ(E) bekannt
sein. Die Elementarladung ist mit e bezeichnet. Der Faktor MFC·kFCe entspricht der Anzahl der de-
ponierten Teilchen (Protonen oder Elektronen), während der Term
´ Scol
ρ (E)N(E)dE´
N(E)dE das mittlere Mas-
senstoßbremsvermögen des Teilchenstrahls ausdrückt. Die effektive Fläche Aeff wurde in [Cam97]
definiert und ergibt sich durch Integration über die normierte Dosisverteilung P(r,θ):
Aeff =
ˆ 2pi
0
ˆ R
0
rP(r,θ)drdθ , (3.12)
wobei R die Entfernung vom Strahlfleckzentrum ist, bei der P(R,θ) = 0 gilt. Die Dosisverteilung
wurde mit EBT-Filmen gemessen. Daraus wurde die effektive Fläche mit einem IDL-Programm er-
mittelt. Diese Methode ist nur in solchen Fällen anwendbar, in denen die laterale Dosisverteilung ein
ausgeprägtes Plateau aufweist und die mittlere Dosisdeposition über den gesamten Strahlfleck ge-
sucht ist. Dies war zum Beispiel bei den durchgeführten Experimenten am Tandembeschleuniger des
HZDR (siehe Abschnitt 3.4.2 und 5.2) und am Helmholtz-Zentrum Berlin (siehe Abschnitt 3.4.3) der
Fall.
Bei den Experimenten mit laserbeschleunigten Protonen war die Dosisverteilung dagegen sehr in-
1Um die Dosis in der Einheit Gy zu bestimmen, muss unter der Voraussetzung, dass Aeff in cm2 und S/ρ in MeVcm2/g
angegeben wird, die rechte Seite der Gleichung mit dem Faktor 1,602 ·10−10 Gy/(MeV/g) multipliziert werden.
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homogen und es trat ein steiler Dosisanstieg am Rand des Bestrahlungsfeldes auf (siehe Abbildung
5.14). Außerdem interessierte bei diesen Experimenten lediglich die Dosisdeposition in einem klei-
nen Gebiet in der Mitte des Strahlflecks, nämlich dem Zellprobenort (ROI). Dementsprechend konnte
der Formalismus der effektiven Fläche nicht angewandt werden. Deshalb wurde für diese Experi-
mente eine kleine Änderung in dem Dosisbestimmungsformalismus vorgenommen. Anstatt wie in
Gleichung 3.11 durch die effektive Fläche zu dividieren, wurde das aus der FC-Messung ermittelte
Dosis-Flächen-Integral
´
ASF
DdA über den gesamten Strahlfleck ASF bestimmt:
(
ˆ
ASF
DdA)FCGesamt =
MFC · kFC
e
´ Scol
ρ (E)N(E)dE´
N(E)dE
. (3.13)
Außerdem wurden anhand von EBT-Filmbestrahlungen die mittlere Filmdosis DFilmROI in der ROI und
das Äquivalent zu (
´
ASF
DdA)FC, die über den gesamten Strahlfleck integrierte Filmdosis
(
´
ASF
DdA)FilmGesamt, bestimmt. Damit konnte die Filminformation genutzt werden, um das Verhältnis
zwischen der in der ROI deponierten Dosis und der über den gesamten Strahlfleck integrierten Do-
sis zu bestimmen. Mit diesem Verhältnis konnte dann aus dem mit dem Faraday Cup gemessenen
Dosis-Flächen-Integral die mittlere Dosis in der relevanten ROI bestimmt werden:
DROI =
DFilmROI
(
´
ASF
DdA)FilmGesamt
· (
ˆ
ASF
DdA)FCGesamt. (3.14)
Dabei ist zu beachten, dass die Filminformation nur zur relativen Skalierung der Dosisdeposition im
Gesamtstrahlfleck auf die mittlere Dosisdeposition der interessierenden Teilfläche benutzt wird.
3.4.2 Design, Optimierung und Charakterisierung
Bei der im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Analyse existierender Detektorsysteme für Referenz-
aber auch für Relativdosimetrie mit laserbeschleunigten Protonen wurde der Faraday Cup als beson-
ders geeignet für die Referenzdosimetrie dieser Strahlenqualität eingeschätzt. Da für die spezielle An-
wendung kein geeignetes und ausreichend präzises FC-System zur Verfügung stand, musste ein sol-
ches entwickelt werden. Dazu wurde zunächst von bereits existierenden, präzisen Dosimetersystemen
ausgegangen, die bereits erfolgreich angewandt und in der Fachliteratur vorgestellt wurden.
Das von Cambria et al. [Cam97] vorgestellte FC-System wurde aufgrund der ausführlichen Charak-
terisierung und erfolgreichen Anwendung als geeignete Vorlage für das zu entwickelnde FC-System
ausgewählt. In Abbildung 3.15 wird der Aufbau des in [Cam97] vorgestellten Faraday Cups mit dem
des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Faraday Cups schematisch verglichen. Bei beiden besteht
der eigentliche FC aus Aluminium und ist mit dem Material Macor® elektrisch gegen das FC-Gehäuse
isoliert.
Das Design des Schutzringkondensators wurde gegenüber dem Cambria-Modell bezüglich der Ab-
schirmung von Sekundärelektronen mit Hilfe des Ionen-Trajektorien-Simulationsprogramms SIM-
ION (Version 7.00, Idaho National Engineering and Environmental Laboratory, Idaho Falls, Idaho,
USA) [Dah00] optimiert. Das Ergebnis ist ein konisch geformter und verlängerter Schutzring aus
Kupfer mit einer Länge von 80 mm. Zusätzlich wurde der Abstand zwischen Schutzring und Faraday
Cup auf 5mm reduziert. In Abbildung 3.16 ist die mit SIMION erzeugte Darstellung des elektrischen
Potentials, das durch das Anlegen der negativen Spannung an den Schutzring entsteht, für das op-
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Abb. 3.15: Schematische Darstellung des konstruierten Faraday Cups zur Dosimetrie laserbeschleu-
nigter Protonen (rechts). Zum Vergleich ist das in Cambria et al. [Cam97] vorgestellte
FC-System links dargestellt, dessen Design als Ausgangspunkt für durchgeführte Anpas-
sungen und Optimierungen genutzt wurde.
Abb. 3.16: Darstellung des zweidimensionalen Potentialfeldes im Faraday Cup (Längsschnitt durch
das FC-Zentrum), das durch das Anlegen der Schutzring-Spannung entsteht. Die Darstel-
lung des Potentials wurde entsprechend invertiert, so dass eine negative Spannung (z. B.
Schutzring) höher liegt als das geerdete FC-Gehäuse. Dadurch wird der Potentialwall, der
sowohl Elektronen am Vordringen von Außen in den Faraday Cup als auch im Cup gebil-
dete Sekundärelektronen am Verlassen des Cups hindert, verdeutlicht.
timierte FC-Design dargestellt. Die Materialdicke des Cups wurde so ausgelegt, dass Protonen mit
einer Energie von 70MeV noch sicher im Cup gestoppt werden. Dadurch konnte der FC auch in
der Augentumortherapie-Einrichtung des HZB (Maximalenergie ≈ 62MeV) charakterisiert und ka-
libriert werden. Der elektronische Verstärker, der die integrierende Messung sehr kleiner Ladungen
(≥ 1pC) unabhängig von der Zeitstruktur des Protonenstrahls erlaubt, wurde am Helmholtz-Zentrum
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Abb. 3.17: Charakterisierung des Faraday Cups: Abhängigkeit des FC-Signals (a) von der angelegten
Schutzring-Spannung und (b) von dem Luftdruck im FC-Gehäuse.
Dresden-Rossendorf entwickelt und optimiert.
Am 5MV-Tandembeschleuniger des HZDR [Mat77] wurde der Faraday Cup umfangreichen Tests
und Experimenten zur Charakterisierung der FC-Eigenschaften unterzogen. So wurden nach erfolg-
reichen Funktionstests unter anderem die Arbeitsparameter des Faraday Cups analog zum Vorgehen
in [Cam97] bestimmt. Dazu wurde ein monoenergetischer 7MeV Protonenstrahl verwendet. Um Ein-
flüsse von geringfügigen Strahlstromschwankungen zu vermeiden, wurde das gemessene FC-Signal
auf der Basis einer synchronen Messung mit der GSI-Ionisationskammer (vgl. Abschnitt 3.2.2) auf
einen mittleren Strahlstrom korrigiert. Die Ergebnisse der Untersuchung der Abhängigkeit des FC-
Signals von der Schutzring-Spannung und vom Luftdruck innerhalb des FC-Gehäuses sind in Ab-
bildung 3.17 dargestellt. Sie sind in qualitativ sehr guter Übereinstimmung mit den von [Cam97]
vorgestellten Daten. Damit konnten die Arbeitsparameter auf eine Schutzring-Spannung von −300V
und einen Vakuumdruck kleiner als 10−3 hPa festgelegt werden.
3.4.3 Kalibrierung
Um eine verlässliche und präzise Referenzdosimetrie laserbeschleunigter Protonen mit dem FC zu er-
möglichen, ist die genaue Bestimmung des Absolutkalibrierfaktors kFC erforderlich. Deshalb wurden
drei voneinander unabhängige Kalibriermethoden angewandt:
• Elektronische Kalibrierung durch Applikation einer definierten Ladung im FC-Verstärkerein-
gang,
• Dosis-Kalibrierung mit Hilfe einer etablierten Referenz-Dosimetrie in einer klinischen Pro-
tonentherapie-Einrichtung,
• Fluenz-Kalibrierung mit Hilfe von CR-39 Festkörper-Spurdetektoren.
Elektronische Kalibrierung
Für diese Kalibriermethode wird der FC durch einen Kondensator bekannter Kapazität ersetzt. Die
in dem Kondensator gespeicherte bekannte Ladung wird im FC-Verstärker in das zu messende FC-
Signal umgewandelt. Dies ist die indirekteste Methode zur Absolutkalibrierung des Faraday Cups,
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da weder FC noch das Kabel zwischen FC und FC-Verstärker benutzt werden. Damit werden nur die
elektronischen Eigenschaften des Verstärkers berücksichtigt, während alle Einflüsse der Hardware
unberücksichtigt bleiben.
Es wurden Kapazitäten zwischen 50−250pF verwendet. Ein weiterer Nachteil dieser Methode sind
die großen Unsicherheiten der kleinen Kapazitäten (im Bereich von ±15%). Eine lineare Interpola-
tion zwischen verschiedenen Messungen mit jeweils unterschiedlichen Kapazitäten führte zu einem
FC-Absolutkalibrierwert von kElektrFC = (129,51±19,43) fC/mV.
Dosis-Kalibrierung mittels klinischer Dosimetrie
Die klinische Augentumortherapie-Einrichtung der Charite-Univeritätsmedizin Berlin am HZB wur-
de unter Anwendung der präzisen klinischen Dosimetrie und den definierten Strahlenqualitäten für
eine weitere unabhängige Bestimmung des FC-Kalibrierfaktors kFC verwendet. Dazu wurden die glei-
chen Strahlenqualitäten (5− 60MeV) wie in Abschnitt 3.3.3 zur EBT-Filmkalibrierung angewandt.
Analog zur Filmkalibrierung erfolgte eine Querkalibrierung der HZB-Monitorkammern für den FC-
Kalibrierungsaufbau mit einer Markus-Kammer. Danach wurde der FC mit seinem Eintrittsfenster im
Isozentrum positioniert. Auch die 1 mm PMMA-Platte, die zur Querkalibrierung benutzt wurde, wur-
de vor den FC platziert, um vergleichbare Bedingungen zwischen Querkalibrierung und eigentlicher
Messung herzustellen.
Der FC-Absolutkalibrierwert kFC kann mit Kenntnis der im FC deponierten und mit der querkalibrier-
ten Ionisationskammer bestimmten Dosis, dem Energiespektrum des Protonenstrahls, der effektiven
Fläche und dem gemessenen FC-Signal anhand von Gleichung 3.11 bestimmt werden. Dazu wur-
de das Energiespektrum im Isozentrum für die verschiedenen verwendeten Strahlenqualitäten mittels
Monte-Carlo-Simulationen (FLUKA 2008.3b-1) und Modellierung der Bestrahlungsgeometrie der
Querkalibrierung ermittelt. In Abbildung 3.18 sind sowohl die resultierenden Energiespektren als
auch die resultierenden Kalibrierfaktoren für die sieben verschiedenen Strahlenqualitäten dargestellt.
Der FC-Absolutkalibrierfaktor ist für die Strahlenqualitäten mit einer mittleren Energie zwischen 10
und 60MeV konstant, wohingegen ein steiler Anstieg des Faktors unterhalb von 10MeV erkennbar
ist. Eine mögliche Ursache für den Anstieg kann die Verbreiterung des Energiespektrums sein, die da-
zu führt, dass einige Protonen Energien unterhalb von 1MeV aufweisen (vgl. Abbildung 3.18a). Sehr
kleine Unsicherheiten im Aufbau, z. B. eine unterschiedliche Position der PMMA-Platte bei der Quer-
kalibrierung gegenüber der FC-Bestrahlung1, oder im Energiespektrum können zu einer größeren An-
zahl an Protonen führen, die den FC nicht erreichen und demzufolge aufgrund einer Überschätzung
der deponierten Ladung einen höheren Kalibrierwert verursachen. Außerdem kann die größere Streu-
wahrscheinlichkeit für niederenergetische Protonen dazu führen, dass bei dem verwendeten Aufbau
(Strahldurchmesser 28 mm für 5MeV in einer Entfernung von 140 mm vor dem FC) einige Proto-
nen den Cup nicht erreichen. Deshalb wurde der FC-Absolutkalibrierfaktor kFC mittels gewichteter
Mittelung nur aus den Messungen mit mittleren Strahlenenergien ≥ 10MeV ermittelt. Für diese Me-
thode ergab er sich zu kDosisFC = (143,78±2,10) fC/mV. Die Unsicherheiten wurden entsprechend der
1Bei der Querkalibrierung war die Platte direkt vor dem Isozentrum und hinter der zusätzlich im Strahl platzierten GSI-
Ionisationskammer positioniert. Bei der Bestrahlung des Faraday Cups, der dabei in das auch bei den Zellbestrahlungen
verwendete IDOCIS-Gehäuse (vgl. Abschnitt 5.1) eingebaut war, musste die Platte vor dieses Gehäuse und der in dem
Gehäuse eingebauten GSI-Ionisationskammer, also ca. 5cm vor dem Isozentrum, platziert werden. Es war bei beiden
Messserien zwar das gleiche Material vor dem Isozentrum im Strahlengang, allerdings an leicht unterschiedlicher Position.
3 Detektoren und Dosimeter: Design, Optimierung, Charakterisierung und Kalibrierung 62
0 1 0 2 0 3 0 4 0 5 0 6 00 , 0
0 , 2
0 , 4
0 , 6
0 , 8
1 , 0
N / 
a.u
.
E n e r g i e  /  M e V
  6 0  M e V  3 0  M e V  2 0  M e V  1 5  M e V  1 0  M e V 7 . 5  M e V    5  M e V
(a)
0 1 0 2 0 3 0 4 0 5 0 6 01 2 0
1 4 0
1 6 0
1 8 0
2 0 0
2 2 0
E n e r g i e  /  M e V
k FC 
/ fC
 mV
-1
Ber
eic
h n
ich
t ve
rwe
nde
t!
(b)
Abb. 3.18: Bestimmung des FC-Absolutkalibrierfaktors an der klinischen Protonentherapie-
Einrichtung des HZB: (a) Simulierte Energiespektren im Isozentrum für die verwende-
ten Strahlenqualitäten und (b) FC-Absolutkalibrierfaktor kFC in Abhängigkeit von der
Strahlenqualität. Die Unsicherheitsbalken beziehen sich auf das 95 % Konfidenzintervall.
Bei der Mittelung der erhaltenen Kalibrierwerte über die verschiedenen Strahlenqualitäten
(durchgezogene Linie) wurden die beiden Datenpunkte unterhalb 10MeV nicht mit ein-
bezogen. Die punktierten Linien geben das 95 % Konfidenzintervall der Mittelung an.
Richtlinien des Guide of Uncertainty Measurement (GUM) bestimmt [GUM08].
Aus den Ergebnissen kann weiterhin geschlussfolgert werden, dass für Protonen mit Energien ab etwa
5MeV eine präzise Dosisbestimmung mit dem FC durchgeführt werden kann. Das lässt sich damit
begründen, dass für die Strahlenqualität mit einer mittleren Energie von 10MeV, die einen hohen
Anteil von Protonen zwischen 5 und 10MeV aufweist, der bestimmte Kalibrierwert in guter Überein-
stimmung mit den bei höheren Energien bestimmten Kalibrierwerten ist. Dementsprechend kann aus
den Abweichungen der Strahlenqualitäten mit einer mittleren Energie von 5 und 7,5MeV mit einem
großen Anteil von Protonen unter 5MeV geschlussfolgert werden, dass der Einsatz des Faraday Cups
bei Protonenenergien deutlich unter 5MeV problematisch ist. Die Bestimmung der Materialdicken
und der Bestrahlungsgeometrie sollte mit äußerster Sorgfalt und Genauigkeit durchgeführt werden.
Fluenz-Kalibrierung mit CR-39 Festkörper-Spurdetektoren
CR-39 Festkörper-Spurdetektoren ermöglichen die direkteste der drei Kalibriermethoden, da keine
Konversion von Dosis in Ladung notwendig ist. Stattdessen kann die im FC deponierte Ladung durch
Zählen der Protonenspuren auf der CR-39-Oberfläche direkt bestimmt werden. Die Bestrahlungen
wurden am Tandembeschleuniger des HZDR mit monoenergetischen Protonen einer Energie von
7MeV im Vakuum durchgeführt. Es wurden 5 CR-39 Platten (Dicke je 1mm) unter gleichen Bedin-
gungen bei einer Dosisleistung von ≈ 0,1Gy/min bestrahlt. Analog zur FC-Kalibrierung mittels die
klinischer Dosimetrie war auch bei der Kalibrierung mittels CR-39 eine simultane Bestrahlung des
Faraday Cups und des Referenzdosimeters (hier CR-39) aufgrund der begrenzten Eindringtiefe der
Protonen nicht möglich. Deshalb wurde das der CR-39 Bestrahlung entsprechende FC-Signal indi-
rekt über die GSI-Ionisationskammer, welche zuvor gegen den FC querkalibriert wurde, bestimmt.
Für die Querkalibrierung wurde eine Dosisleistung von ≈ 0,8Gy/min gewählt, um einerseits ein bes-
seres Signal-zu-Rausch-Verhältnis (verglichen mit≈ 0,1Gy/min) zu erreichen, andererseits aber Sät-
tigungseinflüsse der Ionisationskammer zu vermeiden. Die Dosisinhomogenität über den gesamten
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Abb. 3.19: Bestimmung des FC-Absolutkalibrierfaktors mittels CR-39 Festkörper-Spurdetektoren:
Kalibrierfaktoren für die fünf bestrahlten Platten. Die Unsicherheitsbalken entsprechen
dem 95 % Konfidenzniveau. Der resultierende Mittelwert und das dazugehörige 95 %
Konfidenzintervall sind durch die durchgezogene Linie bzw. die punktierten Linien wie-
dergegeben.
Tabelle 3.5: FC-Absolutkalibrierfaktor, ermittelt aus zwei unabhängigen Kalibriermethoden sowie
der daraus erhaltene finale Kalibrierfaktor kFC. Die angegebenen Unsicherheiten reprä-
sentieren das 95 % Konfidenzintervall.
Methode kFC/ fC mV−1 ∆kFC/ fC mV−1 ∆kFCkFC /%
Dosis-Kalibrierung mit klinischer Dosimetrie 143,78 2,10 1,5
Fluenz-Kalibrierung mit CR-39 146,79 5,10 3,5
Finaler Kalibrierfaktor 144,16 1,96 1,4
Strahlfleck wurde mittels EBT-Filmen überwacht. Sie betrug weniger als 6%.
Die CR-39 Platten wurden nach dem im Abschnitt 3.1.2 vorgestellten Ätzprotokoll geätzt und mit der
dort vorgestellten Auswerteeinheit (Mikroskop und SAMAICA-Software) analysiert. Um gleichzeitig
die automatische Zählroutine der SAMAICA-Software zu verifizieren und die Kalibrierunsicherheit
zu verringern, wurden die Protonenspuren manuell ausgezählt. Dazu wurden die Spuren in 97 Bil-
dern (je 94× 94µm2), die gleichmäßig über die gesamte bestrahlte Fläche verteilt waren, gezählt
(vgl. Abbildung 3.4b). Die Gesamtprotonenanzahl wurde durch Skalierung der in den Teilflächen
gezählten Spuren auf die gesamte effektive Bestrahlungsfläche bestimmt. Aus den Ergebnissen der
fünf bestrahlten und ausgewerteten CR-39 Platten (vgl. Abbildung 3.19) wurde durch unsicherheits-
gewichtete Mittelwertsbildung mit Unsicherheitsabschätzung nach der GUM-Richtlinie [GUM08] ein
FC-Absolutkalibrierwert von kCR-39FC = (146,79±5,10) fC/mV ermittelt.
Ermittlung des endgültigen Kalibrierfaktors
Der finale FC-Absolutkalibrierwert wurde durch unsicherheitsgewichtete Mittelung aus den Resul-
taten der letzten beiden vorgestellten Kalibriermethoden (Kalibrierung mittels klinischer Dosimetrie
und CR-39 Fluenz-Kalibrierung) ermittelt. Aufgrund der hohen Unsicherheit und der indirekten Be-
stimmung wurde das Ergebnis der elektronischen Kalibrierung nicht mit einbezogen. In Tabelle 3.5
sind die Ergebnisse der Bestimmung des FC-Absolutkalibrierfaktors kFC zusammengefasst.
4 Charakterisierung laserbeschleunigter
Elektronen
Im Rahmen des Verbundprojektes onCOOPtics wurde die weltweit erste quantitative strahlenbio-
logische Charakterisierung laserbeschleunigter Elektronen durchgeführt [Las09a, Las09b, Paw09,
Las12]. Die dosimetrische Charakterisierung, die in diesem Kapitel vorgestellt wird, war eine wich-
tige Voraussetzung für diese Experimentkampagne, die über mehrere Monate am JeTi, einem 10TW
Ti:Saphir-Lasersystem in Jena, durchgeführt wurde. Zum Zeitpunkt dieser Experimente war noch
kein Laserbeschleuniger verfügbar, mit dem quantitativ auswertbare Zellbestrahlungen mit laserbe-
schleunigten Protonen möglich gewesen wären. Die Experimente mit laserbeschleunigten Elektronen
hatten weniger die klinische Anwendung dieser Strahlenqualität zur Motivation, als vielmehr, erste
Erkenntnisse über die biologische Wirksamkeit von laserbeschleunigten Teilchen generell zu gewin-
nen. Außerdem konnten so erste praktische Erfahrungen mit strahlenbiologischen und dosimetrischen
Experimenten an einem Laser-Teilchenbeschleuniger gewonnen und die dazu notwendige interdiszi-
plinäre Zusammenarbeit etabliert werden. Viele der gewonnenen Erkenntnisse konnten bei den nach-
folgenden, mit laserbeschleunigten Protonen durchgeführten Experimenten angewandt werden.
4.1 Vergleichs- und Referenzbestrahlungen an konventionellen
Strahlenquellen
Um die relative biologische Wirksamkeit (RBW) laserbeschleunigter Elektronen zu untersuchen,
mussten neben den Experimenten am JeTi-Laser zusätzlich Vergleichs-Zellbestrahlungen mit kon-
ventionell beschleunigten Elektronen durchgeführt werden. Dazu wurde ein klinischer Elektronen-
Linearbeschleuniger der Klinik und Poliklinik für Strahlentherapie und Radioonkologie in Dresden
verwendet.
Die Experimente mit laserbeschleunigten Elektronen und die Vergleichsbestrahlungen mit konven-
tionell beschleunigten Elektronen wurden an zwei verschiedenen Standorten (Jena und Dresden) und
deshalb aus praktischen Gründen nicht zeitgleich durchgeführt. Aus vielfältigen Gründen kann das
Verhalten der Zellen, also auch die Reaktion auf Bestrahlung, zu unterschiedlichen Zeitpunkten und
an unterschiedlichen Experimentorten variieren. Ursachen sind z. B. Unterschiede in den verwen-
deten Zell-Passagen, unterschiedliche Umwelteinflüsse auf die Zellen und die generelle biologische
Diversität lebender Zellen. Deshalb wurden bei beiden Elektronen-Experimenten in Jena und Dresden
parallel Referenzbestrahlungen an 200kVp Röntgenröhren vergleichbarer Strahlenqualität durchge-
führt. Dadurch ist es möglich die Zellbestrahlungen am Laserbeschleuniger und am konventionellen
Elektronen-Beschleuniger miteinander in Bezug zu setzen und zu vergleichen. Für diesen Zweck wur-
de im eigens für die Experimente am JeTi eingerichteten Zelllabor in Jena eine 200kVp Röntgenröhre
installiert. In Dresden konnte auf eine vorhandene Röntgenröhre zurückgegriffen werden.
4 Charakterisierung laserbeschleunigter Elektronen 65
(a) (b)
Abb. 4.1: Geschlossenes Bestrahlungsgerät, ausgestattet mit einer 200kVp Röntgenröhre: (a) Foto
der Anlage am OncoRay in Dresden und (b) Ansicht der Bestrahlungsanordnung während
einer Dosimetriemessung mit einer Farmer-Ionisationskammer. Für die Erstellung dieses
Fotos wurde der Kupfer-Filter, der in die Metall-Einrahmung gelegt wird, entfernt.
Die Notwendigkeit der Durchführung von Referenzbestrahlungen ist auf die Experimente zur Un-
tersuchung der relativen strahlenbiologischen Wirksamkeit laserbeschleunigter Protonen übertragbar,
die ebenfalls zu unterschiedlichen Zeitpunkten stattfanden. Entsprechend wurden für die Experimen-
te mit konventionell und laserbeschleunigten Protonen ganz analog jeweils parallel Röntgenröhren-
Referenzbestrahlungen durchgeführt. Deshalb wird im folgenden Abschnitt zunächst die Dosimetrie
der Referenzbestrahlungen an den 200kVp Röntgenröhren vorangestellt, bevor im Abschnitt 4.1.2 auf
die Vergleichsbestrahlungen mit konventionell beschleunigten Elektronen eingegangen wird.
4.1.1 Referenzbestrahlungen an den 200kVp Röntgenröhren
Die Strahlenqualität von 200kVp Röntgenstrahlung gilt als „Goldstandard” in der Strahlenbiologie.
Bei allen Zellbestrahlungsexperimenten, also sowohl an konventionellen als auch an laserbasierten
Teilchenbeschleunigern, wurden Referenzbestrahlungen mit dieser Strahlenqualität durchgeführt. Da-
bei erfolgte die Bestrahlung der horizontal ausgerichteten Zellenproben stets vertikal von oben. Es
standen im Zelllabor in Jena und am OncoRay in Dresden jeweils ein Vollschutzgerät mit integrierter
Röntgenröhre der Firma Yxlon (Y.TU 320-D03, Yxlon International A/S, Taastrup, Dänemark) zur
Verfügung. Abbildung 4.1a zeigt ein Foto der am OncoRay installierten Anlage, die im Rahmen dieser
Arbeit hauptsächlich für die Etablierung und Erprobung der Referenzdosimetrie-Methoden und für
EBT-Filmkalibrierungen verwendet wurde. Außerdem wurde die dosimetrische Charakterisierung für
strahlenbiologische Untersuchungen anderer OncoRay-Arbeitsgruppen [Sto10] an dieser Röntgen-
röhre durchgeführt, auf die hier nicht weiter eingegangen werden kann. Die Röntgenröhre beinhaltet
neben einem internen Filter von 3mm Aluminium und 3mm Beryllium einen variablen externen Fil-
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ter (verwendet wurde 0,5mm Kupfer) und eine im Abstand von ca. 470mm zum Fokus angebrachte
PMMA-Platte, auf der die Zellproben positioniert werden. Eine in der Strahlenqualität vergleichbare,
aber nicht in ein Vollschutz-Gehäuse integrierte Röntgenröhre steht am HZDR zur Verfügung (ISO-
VOLT 320/13, Seifert Röntgentechnik, Ahrensburg, Deutschland), die für Referenzbestrahlungen zu
den Experimenten mit konventionell und laserbeschleunigten Protonen verwendet wurde (siehe Ka-
pitel 5). Des Weiteren wurden mit einer baugleichen Röntgenröhre (ISOVOLT 320/13) in der Klinik
und Poliklinik für Strahlentherapie und Radioonkologie in Dresden Referenzbestrahlungen zu den
Experimenten am klinischen Linearbeschleuniger durchgeführt.
Für die Untersuchung verschiedener strahlenbiologischer Endpunkte wurden in der Regel unter-
schiedliche Zellprobengefäße verwendet, um den von den Endpunkten abhängigen Anforderungen
an die strahlenbiologische Auswertung gerecht zu werden. Bei den Referenzbestrahlungen wurden
die gleichen Zellprobengefäße, wie an den jeweiligen Elektronen- oder Protonen-Strahlenquellen,
verwendet. Für die Elektronen-Strahlenquellen und die zugehörigen Referenzbestrahlungen wurden
Petrischalen (35mm Durchmesser) für den biologischen Endpunkt des klonogenen Zellüberlebens
und 8-Kammer-Objektträgergefäße für den Endpunkt der residualen DNS-Doppelstrangbrüche 24
Stunden nach Bestrahlung verwendet.
Für jedes Röntgenröhren-Bestrahlungsgerät und für jedes Bestrahlungssetup (Zellprobengefäß, geo-
metrische Anordnung) wurden individuelle Referenzdosimetrie-Untersuchungen durchgeführt, um
die in den Zellen applizierte Absolutdosis zu ermitteln. Exemplarisch soll das Prinzip der Röntgen-
röhren-Dosimetrie anhand der zwei Bestrahlungssetups, die für die in Jena durchgeführten Referenz-
bestrahlungen verwendet wurden, vorgestellt werden.
Als Referenzdosimeter wurde eine auf die Strahlenqualität T 200 kalibrierte Farmer-Ionisationskam-
mer verwendet. Die realen Zellbestrahlungsbedingungen wurden so gut wie praktisch möglich im
Referenzdosimetrie-Aufbau abgebildet. Unter anderem aufgrund der räumlichen Ausdehnung der
Ionisationskammer ist es aber nicht möglich, die realen Bedingungen identisch nachzubilden. Da-
für bedürfte es z. B. eines nur wenige Mikrometer dünnen Dosimeters, dass der Dicke des in allen
Zellbestrahlungen verwendeten Zell-Monolayers entspricht. Aus diesem Grund wurden zusätzlich
zur Messung der Dosisleistung im Referenzdosimetrie-Setup Korrekturfaktoren, welche die verschie-
denen geometrischen Abweichungen berücksichtigen, ermittelt. Die zu bestimmende absolute Dosis-
leistung ergibt sich dementsprechend aus dem Produkt der Referenzdosimetrie-Dosisleistung und den
Korrekturfaktoren.
In Abbildung 4.2 sind das Zellbestrahlungs- und Referenzdosimetrie-Setup für die Objektträger-
Geometrie gezeigt. Die Zellschicht befindet sich auf der Unterseite des von oben bestrahlten Ob-
jektträgers des 8-Kammer-Objektträgergefäßes1. Das Nährmedium befindet sich in Strahlrichtung
hinter den Zellen in den Objektträgerkammern. Die Röntgenstrahlung durchdringt den 1mm dicken
Objektträger, wird dabei geschwächt und gestreut, durchdringt den Zell-Monolayer und tritt in das
Nährmedium ein.
Um im Referenzdosimetrie-Setup die Rückstreuung im Nährmedium nachzubilden, wurde die Ionisa-
1Das 8-Kammer-Objektträgergefäß besteht aus dem eigentlichen Objektträger, auf dem Zellen als Monolayer wachsen, und
einem Kammeraufsatz, der auf den Objektträger geklebt ist und die Fläche des Objektträgers auf der Seite des Monolayers
in acht Teile unterteilt. Dadurch entstehen acht Kammern, die mit Nährmedium gefüllt werden können. Kammeraufsatz
und Objektträger können für die mikroskopische Auswertung und für die dosimetrischen Untersuchungen getrennt werden.
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Abb. 4.2: Referenzdosimetrie-Setup für Zellbestrahlungen mit Objektträgern: (a) Foto des Auf-
baus. Die Einschubplatte wurde herausgezogen, um den Aufbau besser fotografie-
ren zu können. (b) Schematischer Vergleich zwischen Zellbestrahlungs-Geometrie und
Referenzdosimetrie-Geometrie.
tionskammer in ein RW3-Stück1 geschoben, das eine Aussparung in der Größe der Außenabmessung
der Kammer besitzt. Die Kammermitte befand sich vertikal in Höhe der Zellebene. Der von den
Objektträgerkammern getrennte Objektträger wurde auf das RW3-Stück und damit über die Kam-
mer gelegt. Damit befindet er sich in der Dosimetrie-Geometrie vertikal 3mm über der Position der
Zellbestrahlungsgeometrie. Dies hat aber aufgrund des großen Strahlenfeldes keinen Einfluss auf die
Dosisleistung an der Zellposition, wie nachgewiesen wurde. Dazu wurde die Höhe des Objektträgers
über der Zellebene variiert und keine Änderung der Dosisleistung auf der Zellebene gemessen.
Zur Berechnung der Absolutdosisleistung für die Zellbestrahlung war für dieses Bestrahlungssetup
praktisch nur eine Korrektur der Referenzdosimetrie-Dosisleistung notwendig: Die sogenannte Nor-
mierungskorrektur. Sie beschreibt die Skalierung der an einem Punkt mit der Ionisationskammer ge-
messenen Dosisleistung auf die mittlere Dosisleistung über die gesamte genutzte Bestrahlungsfläche
(Größe des Zellgefäßes oder mehrerer Zellgefäße, die gleichzeitig bestrahlt werden). Ermittelt wur-
de dieser Korrekturfaktor durch die Bestrahlung eines radiochromischen Films. Der Korrekturfaktor
ergibt sich aus der mittleren Filmdosis über die Bestrahlungsfläche und der Filmdosis am Ionisations-
kammerort. In Abbildung 4.3 ist die Dosisinformation eines solchen Films dargestellt. Darin ist die
sich durch die Winkelverteilung bei der Bremsstrahlungserzeugung ergebende Dosisinhomogenität
in der Bestrahlungsebene sichtbar. Diese zeichnet sich insbesondere durch einen Homogenitätsunter-
schied in den zwei orthogonalen Richtungen aus. Außerdem ist zu erkennen, dass die beiden symme-
trisch angeordneten Bestrahlungsplätze für den Objektträger (rechts und links des Mittelsteges) eine
unterschiedliche mittlere Dosisleistung aufweisen. Je nach Größe des Unterschiedes und angestreb-
tem Zellprobendurchsatz wurde entschieden, entweder nur eine Bestrahlungsfläche zu nutzen oder die
Inhomogenität zu akzeptieren. Die über die festgelegte Zellprobenfläche gemessene Dosisinhomoge-
nität wurde in der Unsicherheitsberechnung der bestimmten Absolutdosisleistung berücksichtigt.
1RW3 ist ein von der Firma PTW Freiburg GmbH (Freiburg, Deutschland) hergestelltes festes Material, welches bezüg-
lich Streuung und Absorption von hochenergetischen Photonen- und Elektronen-Strahlenqualitäten wasserähnliche Eigen-
schaften besitzt.
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Abb. 4.3: EBT-Film-Messung der Dosishomogenität auf der Oberseite der Einschubplatte. Die blauen
Rechtecke markieren die vorgesehenen Bestrahlungsorte für Objektträger-Zellgefäße. Am
Ort des kleinen grünen Quadrates befand sich das Messvolumen der Ionisationskammer
während der Referenzdosimetrie. Auffällig ist, dass sich die Dosisleistung zwischen linker
und rechter Bestrahlungsfläche deutlich unterscheidet.
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Abb. 4.4: Schematischer Aufbau des Zellbestrahlungs- und Referenzdosimetrie-Setups für Zellbe-
strahlungen mit Petrischalen (35mm Durchmesser). Die Ionisationskammer befindet sich
in Höhe der Zellebene.
Das schematische Bestrahlungs- und Dosimetrie-Setup für die Bestrahlung von Zellproben in Petri-
schalengefäßen ist in Abbildung 4.4 dargestellt. Die Zellschicht befindet sich auf dem Boden der Pe-
trischale und ist vom Nährmedium bedeckt. Die Petrischale ist mit einem aufliegenden, 1mm dicken
Deckel verschlossen. Für das Referenzdosimetrie-Setup wird der Petrischalendeckel mit Styrodur®-
Haltern (Dichte nahe der Luft-Dichte) über dem Messvolumen der Ionisationskammer platziert. In
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Abb. 4.5: Experimente am klinischen Elektronen-Linearbeschleuniger: (a) LINAC in einem Bestrah-
lungsraum am Universitätsklinikum Dresden, (b) schematischer Experimentaufbau der am
LINAC durchgeführten Zellbestrahlungen (nicht maßstabsgerecht).
Abbildung 4.1b ist das Dosimetrie-Setup mit der in dem Adaptereinsatz eingelegten Ionisationskam-
mer, jedoch ohne Petrischalendeckel, zu sehen.
Im Gegensatz zur Objektträger-Geometrie ist bei der Dosimetrie für das Petrischalen-Setup außer
der Normierungskorrektur eine weitere Korrektur notwendig. Diese gilt der Berücksichtigung der
Streuung und Abschwächung durch das über den Zellen befindliche Nährmedium. Für die Ermitt-
lung des entsprechenden Nährmedium-Korrekturfaktors kNM wurden jeweils eine mit Nährmedium
gefüllte und eine ungefüllte Petrischale auf den Styrodur®-Halter gestellt. Der Quotient der beiden
gemessenen Dosisleistungen ergab einen Korrekturfaktor von kNM ≈ 0,96, also eine Verringerung
der Dosisleistung um 4%. Der Einfluss des Styrodur®-Halters, der während der Referenzdosimetrie,
nicht aber während der Zellbestrahlungen eingesetzt wird, auf die Dosisleistungsmessung erwies sich
als vernachlässigbar, wie jeweils eine Messung mit und eine ohne Styrodur®-Halter zeigte.
Die Gesamt-Unsicherheit der applizierten Dosis lag je nach Röntgenanlage und Bestrahlungsfeld-
größe zwischen 4−6%. Im Anhang B1 wird die Unsicherheitsabschätzung detailliert vorgestellt.
4.1.2 Vergleichsbestrahlungen am klinischen Linearbeschleuniger
Ein klinischer Elektronen-Linearbeschleuniger (LINAC) des Typs Siemens Oncor Impression (Sie-
mens AG, Erlangen, Deutschland), mit dem auch die in Abschnitt 3.3.2 vorgestellten Filmbestrahlun-
gen erfolgten, wurde für in vitro Vergleichs-Zellbestrahlungen verwendet. Abbildung 4.5a zeigt den
verwendeten und in der Klinik und Poliklinik für Strahlentherapie und Radioonkologie des Universi-
tätsklinikums C.G. Carus in Dresden installierten LINAC.
Der Beschleuniger wurde entsprechend des TRS-398 Protokolls [IAE04] für den klinischen Einsatz
kalibriert. Das heißt, dass in der energieabhängigen Referenztiefe, also in der Tiefe, in der die Dosis-
Tiefenverteilung ihr Maximum hat, bei einem Fokus-Oberflächenabstand (FOA) von 100cm und einer
Feldgröße auf der Oberfläche von 10× 10cm2 eine Monitoreinheit (ME) des Strahlmonitors genau
1cGy entspricht.
Die Parameter der Kalibrierung (FOA, Feldgröße) wurden ebenso bei der Zellbestrahlung angewandt.
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Abb. 4.6: Dosishomogenität für Zellbestrahlungen in Petrischalen am LINAC. Vergleich der Homo-
genität zwischen einer freistehenden Petrischale (links) und einer in eine wasseräquivalente
RW3-Umgebung eingebetteten Petrischale (rechts).
Es wurden eine Elektronenenergie von 6MeV und eine Dosisleistung von 3Gy/min in der Referenz-
tiefe verwendet. Die Zellprobengefäße wurden horizontal positioniert und mit einem senkrecht von
oben eintreffenden Strahl bestrahlt. In Abbildung 4.5b ist die Experimentanordnung dargestellt. Das
experimentell bestimmte Dosismaximum befindet sich in 13,5mm Wassertiefe. Dementsprechend
wurden die Zellprobengefäße so positioniert, dass sich der Zell-Monolayer genau in dieser Referenz-
tiefe befindet. Die verwendeten Petrischalen-Gefäße, bei denen der Zell-Monolayer von einer 10mm
hohen Nährmediumsschicht bedeckt ist und ein aufliegender 1mm dicker Plastik-Deckel das Ge-
fäß verschließt, wurden deshalb mit einer zusätzlichen 2mm dicken PMMA-Platte bedeckt. Dadurch
konnte die entsprechende Beschleuniger-Kalibrierung (1ME = 1cGy) direkt angewandt werden.
Die Dosishomogenität in den Zellprobengefäßen wurde vor den Zellbestrahlungen durch Bestrahlung
von EBT-Filmen überprüft. Hierbei wurde kontrolliert, ob es zu Störungen des Sekundärelektronen-
gleichgewichtes am Rand der Bestrahlungsgefäße kommt, die die Dosishomogenität beeinflussen.
Die EBT-Filme wurden in kreisförmiger Form auf den Boden der Petrischale eingelegt und mit ei-
nem 10mm hohen Zylinder aus RW3 bedeckt. Dadurch konnten Streuung und Abschwächung der
Elektronen in dem über den Zellen befindlichen Nährmedium realitätsnah nachgebildet werden.
Die ermittelte Dosishomogenität am Zellprobenort ist in Abbildung 4.6 links dargestellt. Wie zu er-
kennen ist, gibt es am Rand des Petrischalenbodens einen Dosisabfall um mehr als 10%. Dieser
würde die Dosisunsicherheit für quantitative Zellbestrahlungen erheblich vergrößern. Aus diesem
Grund wurde die Petrischale in ein RW3-Platte, die in der Mitte eine Aussparung in der Größe der
Petrischale hat, eingebettet. Dadurch befand sich auch außerhalb der Petrischale ein wasseräquivalen-
tes Streumedium, weshalb das Sekundärelektronengleichgewicht über den gesamten Zellgefäßboden
sichergestellt war (vgl. rechte Seite der Abbildung 4.6).
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Abb. 4.7: Schematischer Aufbau der Zellbestrahlungsexperimente mit laserbeschleunigten Elektro-
nen am JeTi-Lasersystem.
4.2 Experimente am Laser-Teilchenbeschleuniger JeTi
Das 10TW JeTi-Lasersystem ist am Institut für Optik und Quantenelektronik der Friedrich-Schiller-
Universität Jena installiert. Nachdem in ersten Vorexperimenten [Bey10] die Fähigkeit zu Zellbe-
strahlungen mit laserbeschleunigten Elektronen gezeigt wurde, fanden von April bis Juni 2008 die
weltweit ersten systematischen Zellbestrahlungsexperimente mit laserbeschleunigten Elektronen statt
[Las09a, Las09b, Paw09, Las12]. Ein Teil der physikalischen und dosimetrischen Ergebnisse konnte
bereits in [Ric11b] veröffentlicht werden.
4.2.1 Aufbau und Durchführung
Der auf Grundlage der Erfahrungen der Vorexperimente verbesserte Experimentaufbau, der für die
systematischen Zellbestrahlungen verwendet wurde, ist in Abbildung 4.7 schematisch dargestellt.
Der Aufbau lässt sich in zwei Bereiche unterteilen: (a) Die Targetkammer, in welcher der laser-
beschleunigte Elektronenstrahl erzeugt wird und deshalb Vakuumbedingungen vorherrschen, und (b)
den eigentlichen Zellbestrahlungs- und Dosismonitorierungsbereich, der sich außerhalb der Target-
kammer unter atmosphärischen Bedingungen befindet.
Ein Teil des Inneren der Targetkammer ist in Abbildung 4.8a abgebildet. So ist die Gasdüse zu er-
kennen, aus der gasförmiges Helium ausströmt, auf das die Laserpulse fokussiert und aus dem heraus
die Elektronen nach dem LWFA-Prinzip (vgl. Abschnitt 2.3) beschleunigt wurden. Die Laserpulse
wiesen eine Pulslänge von 80fs auf und die Wiederholfrequenz betrug 2,5Hz. Dahinter befindet sich,
ebenfalls in der Vakuumkammer, ein magnetischer Energiefilter bestehend aus zwei Dipolmagne-
ten, deren Magnetfeld entgegengesetzt zueinander ausgerichtet ist. Durch den ersten Dipol-Magneten
wurden die Elektronen von ihrer Bahnrichtung abgelenkt, durch den zweiten Magneten wurden sie
wieder in ihre ursprüngliche Flugrichtung zurück gelenkt. Dadurch beschrieben die Elektronen eine
S-förmige Bahn. Niederenergetische Elektronen, die durch den ersten Magneten so stark abgelenkt
wurden, dass sie durch den zweiten Magneten nicht mehr zurück gelenkt werden konnten, wurden aus
dem Strahl herausgefiltert. Ziel war es, mit dem Magnetfilter Elektronen mit einer kinetischen Ener-
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Abb. 4.8: Experimentaufbau: (a) Blick in die Laser-Targetkammer. Zu sehen sind die Gasdüse, der
magnetische Dipol-Filter und das Austrittsfenster. (b) Blick auf den Zellbestrahlungsplatz
außerhalb der Targetkammer. Zu sehen ist der Zellprobenhalter mit einem unbefüllten
Objektträger-Zellgefäß. Dahinter befinden sich die Roos-Ionisationskammer, das Magnet-
Spektrometer und der Faraday Cup.
gie unter 3MeV aus dem Strahl herauszufiltern, weil diese gegenüber höherenergetischen Elektronen
eine erhöhte biologische Wirksamkeit aufweisen [Hun09].
Die im Strahl verbleibenden Elektronen verließen das Vakuum und die Targetkammer durch ein 2mm
dickes Vakuumfenster aus Aluminium. Durch die im Vakuumfenster und in der nachfolgenden Luft-
strecke auftretende Streuung wurde der Elektronenstrahl aufgeweitet. Dadurch wies er am Zellpro-
benort, der 166mm vom Vakuumfenster entfernt ist, einen ausreichend großen Strahldurchmesser auf,
um eine kreisförmige Fläche mit einem Durchmesser von 35mm homogen zu bestrahlen. Die Zell-
probengefäße (Petrischale oder Objektträger) wurden mit Hilfe angepasster Probenhalter definiert am
Bestrahlungsort positioniert. Die Halter erlauben die Positionierung je eines radiochromischen Films
in Strahlrichtung direkt vor und hinter dem Zellprobengefäß. Der Film vor der Zellprobe wurde zur
Bestimmung der Absolutdosis verwendet. Der Film hinter der Zellprobe diente zur Kontrolle der
Dichtheit des Zellprobengefäßes während der Bestrahlung. So konnte aus dem Verhältnis der Do-
sis auf dem vorderen und hinteren Film geschlossen werden, ob ein gelegentliches Austreten von
Nährmedium bereits vor, während oder erst nach der Bestrahlung aufgetreten ist.
Direkt hinter dem Zellgefäßhalter war eine Roos-Ionisationskammer positioniert. Diese diente als
Echtzeit-Relativdosimeter. Des Weiteren wurde ein Faraday Cup als zweiter Echtzeit-Detektor 36cm
hinter dem Zellprobenort eingesetzt. Zwischen diesen beiden Detektoren war das Magnet-Spektro-
meter platziert, welches bereits in Abschnitt 3.1 vorgestellt wurde und der Kontrolle des Elektronen-
Energiespektrums diente. Während der Zellbestrahlungen war der Elektromagnet ausgeschaltet, so
dass sich die Elektronen ohne abgelenkt zu werden in Richtung Faraday Cup bewegen.
Da mit den vor den Zellgefäßen angebrachten EBT-Filmen nicht die Dosis direkt am Zellort ge-
messen werden konnte, wurde täglich vor und nach den Zellbestrahlungen das Verhältnis der Dosis
am Zellort und am Ort der EBT-Filme vor dem Zellgefäß, das als Dosis-Tiefen-Korrekturfaktor kTD
bezeichnet werden soll, bestimmt. Dazu wurden ein EBT-Film direkt am Zellort positioniert, also in
Abhängigkeit vom Zellprobengefäß entweder ein kreisförmiger Film in die Petrischale gelegt oder ein
rechteckiger Film hinter die Objektträgerplatte gespannt. Ein zusätzlicher Film wurde – wie bei den
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Zellbestrahlungen auch – direkt vor dem Zellgefäß angebracht. Um die Rückstreuung des Nährmedi-
ums nachzubilden, wurde hinter dem Film im jeweiligen Zellgefäß ein Stück wasseräquivalentes RW3
platziert. Die so präparierte Dosimetrieprobe wurde analog zu den Zellproben mit laserbeschleunigten
Elektronen bestrahlt und das Verhältnis der mittleren Dosis auf beiden Filmen bestimmt. Aufgrund
des Aufbaueffektes ist die Dosis am Zellort größer als vor dem Zellgefäß und kTD > 1. Zur Ermitt-
lung der Dosis am Zellort wurde die Filmdosis des während der Zellbestrahlung vor dem Zellgefäß
angebrachten Films mit dem Dosis-Tiefen-Korrekturfaktor multipliziert.
Vor der Bestrahlung der Zellproben wurde täglich das Laser-System eingeschaltet und zusammen
mit der Gasdüsensteuerung optimiert. Danach, ebenfalls vor den Zellbestrahlungen, wurden dosime-
trische Messungen durchgeführt. Diese beinhalteten die Charakterisierung und gegebenenfalls Op-
timierung der Strahllage und Dosishomogenität am Zellprobenort mit Hilfe der Bestrahlung radio-
chromischer Filme. Des Weiteren fand täglich eine vorläufige Kalibrierung der Ionisationskammer
als Echtzeit-Relativdosimeter gegen die EBT-Filme als Referenzdosimeter statt. Dies diente dazu, die
gewünschte Dosis (Soll-Dosis) möglichst genau in den Zellen zu applizieren. Die EBT-Filme wur-
den dazu bereits ca. 7− 30 Minuten nach ihrer Bestrahlung gescannt. Um die Filmkalibrierung, die
ein Einscannen 3− 14 Tage nach Bestrahlung vorsieht, trotzdem anwenden zu können, musste die
nach dem Einscannen stattfindende Film-Nachentwicklung abgeschätzt werden. Je nach Zeitpunkt
des Scannens wurde ein vorläufiger Nachentwicklungs-Korrekturfaktor von 1,10−1,15 angewandt.
Im Nachhinein konnte dann durch ein zweites Einscannen der Filme nach drei oder mehr Tagen nach
Bestrahlung festgestellt werden, dass für die verwendete Filmkalibrierung beim Einscannen 7− 30
Minuten nach Bestrahlung der anzuwendende Nachentwicklungs-Korrekturfaktor in einem Bereich
zwischen 1,10−1,20 lag. Vor Beginn der Zellbestrahlungen fanden ebenfalls täglich die Bestimmung
des Dosis-Tiefen-Korrekturfaktors kTD (siehe oben) und eine Filmstapelbestrahlung zur Bestimmung
der Dosis-Tiefenverteilung statt. Im Regelfall wurde die Messung von kTD nach erfolgreichem Ab-
schluss der Zellbestrahlungen am Ende des Experimenttages wiederholt.
4.2.2 Spektrale Analyse
Das Spektrum der laserbeschleunigten Elektronen wurde mit zwei voneinander unabhängigen Metho-
den bestimmt. Zum einen wurde das im Abschnitt 3.1 vorgestellte Magnet-Spektrometer benutzt. Zum
anderen wurde das Spektrum aus der am Zellort gemessenen Dosis-Tiefenverteilung bestimmt. Dazu
wurde an jedem Bestrahlungstag ein Stapel von EBT-Filmen bestrahlt. Zwischen die einzelnen EBT-
Filme wurden 1mm und 10mm dicke RW3- und Aluminium-Platten gelegt, um mit einer begrenzten
Anzahl von Filmen (31 Stück pro Stapel) den Dosis-Tiefenverlauf über einen wasseräquivalenten Be-
reich von 73mm zu bestimmen. In einem iterativen Verfahren wurde das Energiespektrum solange
variiert, bis die gemessene Dosis-Tiefenverteilung mit der aus dem Spektrum mittels GEANT 9.1
[Ago03] simulierten Dosis-Tiefenverteilung hinreichend genau übereinstimmte.
Die Ergebnisse beider Messverfahren sind in Abbildung 4.9 gegenüber gestellt. Bei der Bestimmung
mit dem Magnetspektrometer wurden zwei verschiedene magnetische Flussdichten genutzt. Dadurch
wurden die Elektronen unterschiedlich stark abgelenkt und es konnten so am gleichen Messort un-
terschiedliche Bereiche des Energiespektrums vermessen werden. Insbesondere der niederenergeti-
sche Teil des Energiespektrums konnte damit präzise untersucht werden. Dagegen ist die Dosis-
Tiefen-Methode nicht geeignet, um Aussagen über den niederenergetischen Teil des Energiespek-
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Abb. 4.9: Elektronen-Energiespektrum, bestimmt mit zwei unabhängigen Methoden: (i) Bestimmung
mit dem Magnet-Spektrometer (schwarze und blaue Linie) bei zwei verschiedenen ma-
gnetischen Flussdichten und (ii) Berechnung aus mit EBT-Filmstapeln gemessenen Dosis-
Tiefenverteilungen. Dargestellt ist die Mittelung über alle Bestrahlungstage (rote Linie).
trums (. 4MeV) zu gewinnen. Dafür lässt sich sehr gut der hochenergetische Teil des Spektrums
untersuchen.
Sowohl beide Messungen mit dem Magnet-Spektrometer als auch das aus der mittleren Dosis-Tiefen-
verteilung bestimmte Energiespektrum stimmen sehr gut überein. Alle drei dargestellten Spektren
weisen ein Maximum bei ca. 6,5MeV auf. Anhand der Dosis-Tiefen-Messung wurde nachgewiesen,
dass Elektronen bis zu etwa 20MeV beschleunigt wurden. Im Gegensatz zu einem typischen Spek-
trum eines laserbeschleunigten Elektronenstrahls weist das Spektrum im niederenergetischen Bereich
keinen exponentiellen Abfall auf, sondern steigt bei ca. 3MeV anfangend an. Dies ist mit dem Ein-
satz des Magnetfilters in der Targetkammer zu erklären. Mit Hilfe des Magnet-Spektrometers konnte
nachgewiesen werden, dass Elektronen mit einer Energie am Zellort von unter 3MeV effektiv her-
ausgefiltert wurden und somit eine wichtige Voraussetzung für die quantitative strahlenbiologische
Untersuchung erfüllt wurde.
4.2.3 Dosimetrie
In einem Zeitraum von drei Monaten wurden an 13 Tagen insgesamt 163 Zellproben bestrahlt. Drei
weitere Tage wurden ausschließlich für dosimetrische Experimente, wie zum Beispiel der Messung
des Energiespektrums mit dem Magnetspektrometer, genutzt.
Für jede bestrahlte Zellprobe wurde die applizierte Dosis anhand der EBT-Filme individuell bestimmt,
sowie weitere strahlenbiologisch relevanten Strahlparameter ermittelt. Die Zahl der applizierten Pul-
se pro Zellprobenbestrahlung variierte je nach gewünschter Dosisapplikation und Pulsdosis zwischen
125 und 4900. Dabei wurden Dosen zwischen 0,4 und 10,2Gy appliziert. Die Bestrahlungszeit pro
Zellprobe betrug zwischen 1 und 33 Minuten. Die mittlere Dosisleistung und die entsprechende
Schwankungsbreite in einem 95% Konfidenzintervall lagen bei (0,361 ± 0,162)Gy/min, was ei-
ner mittleren Pulsdosis und Pulsdosisschwankung von (2,41 ± 1,08)mGy entspricht. Für die Dosis-
Tiefenkorrektur ergab sich gemittelt über alle Tage ein Wert mit zugehöriger Schwankungsbreite auf
dem 95% Konfidenzintervall von kTD = 1,065 ± 0,025. Die Dosis am Zellort war also 6,5% größer
als am Ort des EBT-Films vor der Zellprobe. Die Dosisinhomogenität wurde mit Hilfe von EBT-
Filmen bestimmt. Dazu wurde der kreisförmige Zellprobenort mit einem Durchmesser von 35mm
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Abb. 4.10: Korrelation zwischen dem Referenzdosimeter (EBT-Film) zur Absolutdosisbestim-
mung und den beiden Echtzeit-Relativdosimetern (a) Faraday Cup und (b) Roos-
Ionisationskammer. Zusätzlich angegeben ist jeweils das Ergebnis einer linearen Kur-
venanpassung einschließlich der Anpassungsgüte-Parameter χ2 (Freiheitsgrad-reduzierte
Quadratsumme der Abweichungen) und R2 (Bestimmtheitsmaß).
in vier Quadranten unterteilt und die Standardabweichung der Dosis zwischen diesen Teilflächen er-
mittelt. Daraus ergab sich ein Beitrag zur Dosisunsicherheit von 4,8% mit einer Schwankungsbreite
von±3,1% bei einem 95% Konfidenzintervall. Zusammen mit der berücksichtigten Unsicherheit der
absoluten Filmdosis (u. a. verursacht durch Unsicherheiten in der Filmkalibrierung, Filmhomogeni-
tät und im Einscannen) ergaben sich durch Unsicherheitsfortpflanzung im Mittel eine Gesamtdosis-
unsicherheit und deren Schwankungsbreite in einem 95% Konfidenzintervall von (8,9 ± 4,7)%. Die
Berechnung der Dosisunsicherheit wird im Anhang B2 erläutert.
Für die Gewinnung einer strahlenbiologischen Dosis-Effekt-Kurve ist es wichtig, die Bestrahlung
nach Erreichen der gewünschten Dosis zu beenden. Dies ist notwendig, da die Nachbearbeitung der
Zellproben, die direkt nach Bestrahlung beginnt, von der applizierten Dosis abhängig ist. Dazu ist
eine gute Korrelation der Information der Echtzeit-Relativdosimeter mit der tatsächlich applizierten
Dosis, also der Dosisinformation des Referenzdosimeters, notwendig. Für die beiden verwendeten
Echtzeit-Dosimeter (Faraday Cup und Roos-Ionisationskammer) ist diese Korrelation in Abbildung
4.10 dargestellt. Für beide Echtzeit-Detektoren ist eine Korrelation zur bestimmten Absolutdosis er-
kennbar. Während für den Faraday Cup die Schwankungen etwas größer sind, zeigt die Ionisations-
kammer eine nahezu ideale Korrelation zur Filmdosis. Die Ursache für die größeren Schwankun-
gen des Faraday Cups kann seine viel größere Entfernung vom Zellbestrahlungsort sein. Dadurch
ist das FC-Signal viel stärker vom Strahlprofil und der Strahllage abhängig. Dagegen gewährleis-
tet die Position der Ionisationskammer direkt hinter der Zellprobe eine gute geometrische Überlap-
pung der Zellprobenfläche mit dem sensitiven Volumen der Ionisationskammer. Dieser Umstand und
die hohe intrinsische Präzision der Ionisationskammer-Messung gewährleisten die gute Übereinstim-
mung mit der bestimmten Absolutdosis am Zellort. Aus diesem Grund wurde die Ionisationskam-
mer zur Festlegung des Bestrahlungsendes und zur Bestrahlungsüberwachung genutzt. Der Faraday
Cup diente als zweiter Kontrolldetektor, durch den eventuell auftretende Unstimmigkeiten in der
Ionisationskammer-Messung hätten festgestellt werden können.
In Abbildung 4.11 ist das Verhältnis zwischen angestrebter und tatsächlich applizierter Dosis über der
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Abb. 4.11: Verhältnis der tatsächlich applizierten zur gewünschten Dosis: (a) in Abhängigkeit von
der gewünschten Dosis und (b) in chronologischer Reihenfolge für alle Zellbestrahlungen.
Die durchgezogene blaue Linie markiert den Mittelwert von 1,01. Zusätzlich ist jeweils
das 95% Konfidenzband mit punktierten Linien markiert. Die weißen und grauen Hinter-
grundfelder markieren unterschiedliche Bestrahlungstage (1−13).
angestrebten Dosis Dsoll sowie chronologisch dargestellt. Im Mittel lag dieses Verhältnis sowie dessen
Schwankungsbreite bei 1,01 ± 0,18. Damit konnte gezeigt werden, dass im Mittel die gewünschte
Dosis appliziert wurde und im Einzelfall die Abweichung von der angestrebten Dosis bis auf wenige
Ausnahmen unter 20% lag. Zu beachten ist, dass diese Dosisapplikationsgenauigkeit nicht mit der
Dosisunsicherheit zu verwechseln ist. Denn selbst in dem Fall, in dem die an eine Zellprobe appli-
zierte Dosis 18% unter oder über dem angestrebten Wert liegt, wurde die genaue applizierte Dosis
mit den bereits angegebenen Unsicherheiten (im Mittel 8,9%) bestimmt und konnte entsprechend bei
der strahlenbiologischen Auswertung berücksichtigt werden. Es ist keine Abhängigkeit der Genauig-
keit der Applikation der gewünschten Dosis von der Dosis feststellbar (vgl. Abbildung 4.11a). Wird
das Verhältnis von applizierter und gewünschter Dosis chronologisch aufgetragen (vgl. Abbildung
4.11b), fällt auf, dass die Genauigkeit der Applikation der gewünschten Dosis nur wenig während
eines Bestrahlungstages schwankt, jedoch große Unterschiede zwischen einzelnen Bestrahlungsta-
gen auftreten können. Daraus lässt sich schließen, dass für die Genauigkeit der Dosisapplikation die
Ionisationskammer-zu-Film-Kalibrierung zu Beginn des Bestrahlungstages wesentlich ist. Aber auch
eine Veränderung der Strahllage (oder des Zellprobenortes) nach der täglichen Kalibrierung kann zu
einer Abweichung der applizierten Dosis von der gewünschten Dosis führen. Tritt dies auf, führt es
meist zu einer Unterschätzung der applizierten Dosis. Das lässt sich damit begründen, dass bei ei-
ner Verlagerung des Strahlfleckzentrums weg vom Zellprobenzentrum (horizontal oder vertikal) die
mittlere Dosis pro Puls über den Zellprobenort sinkt. Aufgrund der Streuung in der Zellprobe ist die
Ionisationskammer hinter der Zellprobe wesentlich unempfindlicher für Strahllage-Änderungen als
die Zellprobe. Dadurch verkleinert sich das Verhältnis zwischen der an die Zellprobe applizierten
und der mit der Ionisationskammer detektierten Dosis. Es ändert sich also der Ionisationskammer-zu-
Film-Kalibrierfaktor. Wird dieser nicht korrigiert, führt dies zu einer Unterschätzung der applizierten
Dosis. Dies könnte die Ursache für die zu niedrige applizierte Dosis am 1., 7., 10. und 11. Bestrah-
lungstag sein. Insbesondere am 1., 7. und 10. Bestrahlungstag wurde eine erhöhte Inhomogenität am
Zellprobenort festgestellt, was im Einklang mit dieser Hypothese wäre.
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Abb. 4.12: Puls-zu-Puls-Stabilität bei einer typischen Zellbestrahlung, gemessen mit dem Faraday
Cup. Die Werte sind relativ zum Mittelwert des FC-Signals angegeben: (a) Histogramm,
(b) Pulsdosis in Abhängigkeit der Zeit (rote Punkte). Die blauen Punkte repräsentieren die
mittlere Dosis von 10 hintereinander detektierten Pulsen.
Der Faraday Cup wurde außerdem zur Untersuchung der Pulsdosis-Struktur genutzt. Das Ergebnis bei
einer repräsentativen Zellbestrahlung wird in Abbildung 4.12 gezeigt. Die Verteilung der Pulsdosis ist
annähernd gaussförmig. Obwohl in einigen Elektronenpulsen die Pulsdosis bis zu 270% der mittleren
Pulsdosis beträgt, ist die mittlere Pulsdosis (blaue Datenpunkte in Abbildung 4.12b) über die gesam-
te Zellbestrahlung stabil. In den wenigen Fällen, in denen die Dosisleistung systematisch mehr oder
weniger langsam sank, wurde vor der nächsten Zellbestrahlung eine Kontrolle des Laser- und Target-
systems durchgeführt. Meist reichten in diesen Fällen geringe Modifikationen an der Gasdüsen-Form
(durch Abschleifen) aus, um wieder eine ausreichend hohe und stabile Dosisleistung zu erreichen.
An einem Tag mit sehr hoher Außentemperatur (> 25°C) musste die Zellbestrahlungsserie abgebro-
chen werden, da die Kühlleistung der Klimaanlage nicht ausreichte, um einen stabilen Laserbetrieb
zu gewährleisten.
Da sich die Zellbestrahlungsexperimente über einen Zeitraum von mehreren Wochen erstreckten,
war es möglich, die Langzeitstabilität der Pulsdosis über diesen großen Zeitraum zu untersuchen.
In Abbildung 4.13 ist die mittlere Pulsdosis für die verschiedenen Bestrahlungstage dargestellt. Au-
ßerdem ist die Schwankungsbreite der Pulsdosis zwischen den einzelnen Zellbestrahlungen an dem
jeweiligen Bestrahlungstag angegeben. Dabei variiert die mittlere Tagespulsdosis im Bereich (1,7−
3,5)mGy/Puls. Während an einigen Tagen nur geringe Pulsdosisunterschiede < 0,5mGy/Puls inner-
halb eines Tages auftraten (z. B. an den Bestrahlungstagen 5, 7, 8, 12), waren diese an anderen Tagen
mit Pulsdosisschwankungen von ±1,0mGy/Puls deutlich größer (z. B. Bestrahlungstage 6 und 9).
Für den Unterschied in der mittleren Pulsdosis zwischen verschiedenen Tagen scheint es keinen Ein-
fluss zu haben, ob es sich um aufeinanderfolgende Tage handelt oder ob mehrere Tage dazwischen
lagen.
4.3 Diskussion
Weltweit erstmals wurden mit laserbeschleunigten Elektronen systematische Zellbestrahlungsexperi-
mente durchgeführt und damit die relative biologische Wirksamkeit dieser Strahlenqualität untersucht
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Abb. 4.13: Langzeitstabilität der Pulsdosis über die gesamte Bestrahlungskampagne. Angegeben
ist die mittlere Pulsdosisleistung während eines Bestrahlungstages (Mittelung über alle
Zellbestrahlungen an dem jeweiligen Tag). Die Unsicherheitsbalken repräsentieren das
95% Konfidenzintervall der Schwankungen der mittleren Pulsdosen über die einzelnen
Zellbestrahlungen. Die senkrechten Balken markieren zusammenhängende Bestrahlungs-
wochen. Insgesamt fanden also in fünf Wochen Zellbestrahlungen statt.
[Las09a, Las09b, Paw09, Las12]. Es waren zudem die ersten quantitativen strahlenbiologischen Ex-
perimente mit laserbeschleunigten Teilchen überhaupt.
Nach Kenntnisstand des Autors hat bisher keine andere Gruppe die strahlenbiologische Wirksam-
keit laserbeschleunigter Elektronen quantitativ untersucht. Lediglich eine andere Gruppe hat seitdem
strahlenbiologische Experimente mit dieser Strahlenqualität durchgeführt [Rig10]. Dabei wurde aber
nur eine Zellprobe mit einem Elektronenpuls einer Dosis von 1Gy bestrahlt. Leider werden in der
Veröffentlichung weder Angaben zum Experimentaufbau noch zum Vorgehen bei der Bestimmung
der Dosis und deren Unsicherheit gemacht. Eine Aussage über die strahlenbiologische Wirksamkeit
konnte aufgrund der genannten Beschränkungen nicht gewonnen werden.
Dahingegen wurden die im Rahmen des Verbundprojektes onCOOPtics durchgeführten quantitativen
strahlenbiologischen Experimente durch die in dieser Arbeit vorgestellte Optimierung, Monitorierung
und Kontrolle des laserbeschleunigten Elektronenstrahls in Bezug auf Dosishomogenität, Stabilität
und absolute Dosisdeposition ermöglicht. Dies schließt die präzise dosimetrische Charakterisierung
der Vergleichs- und Referenzstrahlenqualitäten, also die konventionell beschleunigten 6MeV Elek-
tronen des klinischen Linearbeschleunigers bzw. die 200kVp Röntgenstrahlung, mit ein. Dazu wurde
eine Kombination verschiedener Dosimetriekomponenten genutzt, um sowohl eine Strahlkontrolle
in Echtzeit als auch eine präzise Referenzdosimetrie zu realisieren. Dadurch konnten alle Anforde-
rungen an die Dosimetrie (Dosishomogenität, Stabilität und präzise Dosisdeposition), die für eine
quantitative Auswertung der radiobiologischen Daten notwendig sind, erfüllt werden.
Trotz der sehr großen Pulsdosisschwankungen (bis zu 270% Abweichung vom Mittelwert) konnte die
gewünschte Dosis mit Abweichungen vom Sollwert von ca. ±20% relativ genau appliziert werden.
Dies ist zwar noch nicht hinreichend gut für eine klinische Anwendung, genügte aber insbesondere
auch aufgrund der präzisen retrospektiven Bestimmung der applizierten Dosis für die strahlenbiologi-
sche Charakterisierung. So lag die mittlere Dosisunsicherheit über alle Zellbestrahlungen unter 10%.
Die einer Zellprobe zu applizierende Gesamtdosis wurde bei den Experimenten auf viele Einzelpul-
se verteilt, wodurch kombiniert mit einer Echtzeit-Dosisinformation der Einfluss der Puls-zu-Puls-
Schwankungen auf die Genauigkeit der Applikation der gewünschten Dosis minimiert wurde. Diese
4 Charakterisierung laserbeschleunigter Elektronen 79
Strategie ist auch für eine potentielle klinische Anwendung laserbeschleunigter Teilchen, gleich wel-
cher Art, anwendbar und durchaus sinnvoll. Bei einer Applikation der Gesamtdosis in sehr wenigen
Pulsen oder sogar nur in einem Puls, die von einigen Gruppen diskutiert wird, ist das Risiko einer
Überdosierung wesentlich größer.
Die strahlenbiologische Auswertung ist Gegenstand einer anderen Dissertation [Las12]. Dort zeigt
sich, dass für die beiden untersuchten humanen Zelllinien, die Tumor-Zelllinie FaDu und die Normal-
gewebs-Zelllinie 184A1 (Brustdrüsenepithelzellen), kein signifikanter Unterschied in der relativen
biologischen Wirksamkeit für den biologischen Endpunkt des klonogenen Zellüberlebens nachge-
wiesen werden konnte. Dies gilt ebenfalls für die Untersuchung des Endpunktes der residualen DNS-
Doppelstrangbrüche 24 Stunden nach Bestrahlung mit der Zelllinie FaDu. Lediglich die Zelllinie
184A1 zeigt bei letztgenanntem Endpunkt im Vergleich zu konventionell beschleunigten Elektronen
einen signifikanten Unterschied in der biologischen Strahlenwirkung. Zur detaillierteren strahlen-
biologischen Bewertung wurden auch weiterführende Untersuchungen u. a. am ELBE-Beschleuniger
des HZDR (vgl. Anhang A) durchgeführt, um den Einfluss der einzelnen Unterschiede zwischen kon-
ventioneller und laserbeschleunigter Elektronen-Strahlenqualität (insbesondere in der mittlere Dosis-
leistung und der Pulsdosis) getrennt voneinander zu untersuchen [Las09c, Nau09]. Diese Experimente
schlossen ebenfalls eine dosimetrische Charakterisierung ein, deren Darstellung jedoch den Umfang
dieser Arbeit unvertretbar vergrößern würde.
Mit der erfolgreichen strahlenbiologischen Untersuchung der relativen biologischen Wirksamkeit la-
serbeschleunigter Elektronen wurde ein wichtiger erster Schritt auf dem Weg zur Anwendung von
laserbeschleunigten Teilchen in der Strahlentherapie gegangen.
5 Charakterisierung laserbeschleunigter
Protonen
Die weltweit ersten quantitativen und strahlenbiologisch auswertbaren Zellbestrahlungen mit laser-
beschleunigten Protonen, zumindest mit einer Energie über 4MeV, wurden 2010 im Rahmen des Ver-
bundprojektes onCOOPtics am DRACO-Lasersystem am Helmholtz-Zentrum Dresden-Rossendorf
durchgeführt [Las11]. Zwar hatte bereits eine andere Gruppe in Japan Zellproben mit laserbeschleu-
nigten Protonen sehr niedriger Energie (0,8−2,4MeV) bestrahlt [Yog09], jedoch wurde dabei weder
eine Echtzeit-Dosisinformation gewonnen, noch wurde die tatsächlich in den Zellen deponierte Ener-
giedosis bestimmt. Ohne Dosisinformation kann jedoch kein strahlenbiologisches Ergebnis in Form
von Dosis-Effekt-Beziehungen gewonnen werden. Zwei Jahre später veröffentlichte dieselbe Grup-
pe erste radiobiologische Ergebnisse für laserbeschleunigte Protonen [Yog11]. Allerdings wiesen die
Protonen ebenfalls eine sehr niedrige Energie von 2,25 ± 1,32MeV im Vakuum auf und auch eine
Echtzeit-Dosimetrie wurde nicht durchgeführt. Ein Blick auf den stark energieabhängigen Gradien-
ten des Massenbremsvermögens (siehe Abbildung 2.9) lässt bei Annahme einer Energieunsicherheit
von±0,5MeV eine alleine dadurch hervorgerufene Dosisunsicherheit von ca.±20% erwarten, die in
der Veröffentlichung nicht berücksichtigt wurde. Auch die in Abschnitt 2.1.3 angeführten Bedingun-
gen für eine Dosisbestimmung aus der gemessenen Teilchenfluenz wurden aufgrund der niedrigen
Protonenenergie nicht erfüllt. Daraus werden die in Abschnitt 2.4 aufgezeigten Herausforderungen
und die Bedeutung einer präzisen dosimetrischen Charakterisierung laserbeschleunigter Protonen für
strahlenbiologische Zellexperimente deutlich.
5.1 Integriertes Dosimetrie- und Zellbestrahlungssystem
Um die speziellen Anforderungen an Zellbestrahlungen und an die dosimetrische Charakterisierung
von laserbeschleunigten Protonen zu erfüllen, wurde ein spezielles Integriertes Dosimetrie- und Zell-
bestrahlungssystem, im Folgenden IDOCIS genannt, eigens für diese Aufgabe entwickelt. Insbeson-
dere die niedrige Energie derzeitiger laserbeschleunigter Protonen-Strahlenqualitäten hoher Repeti-
tionsrate (. 20MeV) erforderte Anstrengungen u. a. im Bezug auf die Minimierung der Materialdicke
im Strahlengang.
5.1.1 Aufbau und Komponenten
Eine Funktion des IDOCIS ist die Abtrennung der unter Vakuum stehenden Laser-Targetkammer von
dem Zellbestrahlungsplatz, der atmosphärischen Luftdruckbedingungen ausgesetzt sein muss. Des-
halb besitzt das IDOCIS ein tubusförmiges Gehäuse, welches an den Targetkammern verschiedener
Laser-Teilchenbeschleuniger sowie an Strahlrohren von konventionellen Protonenbeschleunigern an-
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Abb. 5.1: Schematischer Aufbau des Integrierten Dosimetrie- und Zellbestrahlungssystems (IDO-
CIS). Es können verschiedene Einsätze für die Bestrahlung von in vitro Zellproben oder
dosimetrische Detektoren (Faraday Cup, EBT-Filme, CR-39, Szintillatoren) in das IDOCIS-
Gehäuse eingeführt werden. Dargestellt ist das IDOCIS mit einem Zellproben-Einsatz und
dem FC-Einsatz. Der Protonenstrahl kommt von links.
gebracht werden kann. Ein Vakuumfenster (25mm Mylar, 35 mm Durchmesser) trennt das Innere der
Targetkammer von den atmosphärischen Bedingungen im Inneren des IDOCIS-Gehäuses.
Direkt hinter dem Vakuumfenster wurde die in Abschnitt 3.2.2 vorgestellte GSI-Ionisationskammer
installiert, die im Folgenden mit „IC” abgekürzt wird. Dabei wurde das Außengehäuse der Ionisa-
tionskammer in Zusammenarbeit mit dem Detektorlabor des GSI Helmholtzzentrums für Schwer-
ionenforschung (Darmstadt) so angefertigt, dass sich die Kammer einfach in das IDOCIS-Gehäuse
ein- und ausbauen lässt. Die Durchführung des Signalkabels der Kammer zum Unidos-Elektrometer
wurde in das IDOCIS-Gehäuse integriert. Mit einer Materialdicke in Strahlrichtung von insgesamt
nur 22,5µm wird die Transmissionskammer zur Echtzeit-Relativdosimetrie verwendet.
Verschiedene Einsätze können in Strahlrichtung hinter der GSI-Ionisationskammer in das IDOCIS-
Gehäuse eingeschoben werden. Das können sowohl Einsätze zur Positionierung von Zellproben-
gefäßen als auch Einsätze mit dosimetrischen Detektoren sein. So wurde der in Abschnitt 3.4 vor-
gestellte Faraday Cup bezüglich seiner Außenmaße so dimensioniert, dass er sich in das IDOCIS-
Gehäuse einführen lässt. Außerdem wurden Einsätze angefertigt und verwendet, die es erlauben,
CR-39 oder EBT-Filmproben (auch als Stapel) am Bestrahlungsort zu positionieren. Auch ein mehr-
schichtiger Szintillator aus zwei verschiedenen Szintillationsmaterialien (eine Schicht keilförmig)
kann zur Energie- und Strahlfleck-Charakterisierung in einem angepassten Einsatz in das IDOCIS
eingebracht werden. Gemein ist all diesen Einsätzen, dass sie die sensitive Schicht der Detektoren
(z. B. FC-Eintrittsfenster oder Stapel-Vorderseite) und bei Zellproben-Einsätzen die Ebene des Zell-
Monolayers an der gleichen Referenzebene – 36,2 mm entfernt vom Vakuumfenster – positionieren.
Eine schematische Zeichnung des IDOCIS mit zwei verschiedenen Einsätzen (Zellproben- und FC-
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(a) (b)
Abb. 5.2: Verschiedene IDOCIS-Einsätze: (a) Zwei verschiedene Einsätze zur Positionierung ver-
schiedener Zellprobengefäße (links: Objektträger, rechts: Petrischale) und (b) drei Einsätze
mit verschiedenen dosimetrischen Detektoren (Faraday Cup, EBT-Film-Stapel und Szintil-
lator).
Einsatz) sowie Bilder der einzelnen Einsätze sind in den Abbildungen 5.1 bzw. 5.2 gezeigt.
Das IDOCIS stellt damit ein unabhängiges und flexibles System für Referenz- und Echtzeit-Dosi-
metrie sowie für Zellbestrahlungen dar, das an die speziellen Eigenschaften derzeit verfügbarer Strah-
lenqualitäten laserbeschleunigter Protonen angepasst ist und außerdem an konventionellen Protonen-
beschleunigern eingesetzt werden kann.
5.1.2 Charakterisierung am Tandembeschleuniger
Vor dem Einsatz des IDOCIS am Laser-Teilchenbeschleuniger DRACO wurde es am 5 MV-Tandem-
beschleuniger des HZDR eingehend charakterisiert. Neben der bereits in Abschnitt 3.4.2 vorgestell-
ten Bestimmung der Arbeitsparameter des FC, zählte dazu vor allem auch die kombinierte Ver-
wendung von einem Echtzeitdosimeter (GSI-Ionisationskammer) und Faraday Cup. Aufgrund der
niederenergetischen (vergleichbar mit Laser-Protonenbeschleuniger) und zusätzlich monoenergeti-
schen Strahlenqualitäten des Tandembeschleunigers eignete sich dieser ideal für diese Experimen-
te. Aufgrund der leicht verfügbaren Strahlzeit war es möglich, in zehn Mess-Kampagnen (je ein
bis fünf Tage) mit insgesamt mehr als 200 Stunden Strahlzeit neben den bereits vorgestellten FC-
Charakterisierungen und CR-39 Untersuchungen ebenfalls ausgiebige Tests des IDOCIS sowie die
im nächsten Abschnitt vorgestellten Referenz-Zellbestrahlungen durchzuführen.
Die Charakterisierung des IDOCIS schloss unter anderem auch die Bestimmung der Korrelation zwi-
schen FC und IC bei kontinuierlichem Protonenstrahl ein. Dazu wurden Protonen einer Energie von
7MeV genutzt. In Abbildung 5.3a ist die sich ergebende starke Korrelation gezeigt. Damit konnte
eine wichtige Bedingung für den kombinierten Einsatz beider Detektoren sichergestellt werden. Bei
sehr hohen Dosisleistungen werden Sättigungseffekte der Ionisationskammer sichtbar. Aus diesem
Grund wurde die Dosisleistungsabhängigkeit der IC für einen kontinuierlichen Protonenstrahl, wie
er vom Tandembeschleuniger produziert wird, im Detail untersucht. Das Verhältnis der Signale von
Ionisationskammer und Faraday Cup in Abhängigkeit von der Dosisleistung ist in Abbildung 5.3b
dargestellt. Es wird angenommen, dass die FC-Messung unabhängig von der Dosisleistung ist. Für
Dosisleistungen über 1Gy/min ist deshalb eine deutliche Dosisleistungsabhängigkeit der IC erkenn-
bar. Für kleinere Dosisleistungen ist die Ionisationskammer dagegen bei diesen Strahlbedingungen
dosisleistungsunabhängig. Die Zunahme der Unsicherheit bei abnehmenden Dosisleistungen wird
durch die resultierende Abnahme des Signal-zu-Untergrund-Verhältnisses verursacht.
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Abb. 5.3: Charakterisierung der zwei IDOCIS-Detektoren Faraday Cup und GSI-Ionisationskammer:
(a) Korrelation zwischen FC und IC. Jeder Punkt entspricht einer Einzelmessung. Um die
Sättigungseffekte bei hohen Dosisleistungen zu veranschaulichen ist das Ergebnis einer li-
nearen Regression für alle Datenpunkte mit einem FC-Signal < 40mV s−1durch die blaue
Gerade dargestellt. (b) Abhängigkeit des Verhältnisses des Ionisationskammer- und FC-
Signals von der Dosisleistung für einen kontinuierlichen Protonenstrahl. Die Unsicherheits-
balken kennzeichnen die Unsicherheit des Mittelwertes basierend auf einer Wiederholungs-
messung (10−11 Wiederholungen pro Datenpunkt) auf einem 95% Konfidenzniveau.
Für laserbeschleunigte Protonenpulse werden dagegen aufgrund der hohen Pulsdosis im Bereich von
80mGy (vgl. Tabelle 2.2) immer Sättigungseffekte auftreten. Es sei angemerkt, dass die Ionisations-
kammer nur als Relativdosimeter, kalibriert gegen ein dosisleistungsunabhängiges Referenzdosime-
ter, vorgesehen ist. Aus diesem Grund haben die Sättigungseffekte keinen Einfluss auf die Dosis-
messung, wenn vergleichbare Pulsdosen während der Messung mit der IC und der Querkalibrierung
gegen das Referenzdosimeter verwendet werden.
Eine weitere wichtige Eigenschaft, die am Tandembeschleuniger untersucht wurde, ist die Energie-
abhängigkeit des Verhältnisses zwischen IC- und FC-Signal. Da das Signal des FC aufgrund der
Ladungsmessung unabhängig von der Protonenenergie ist, kann aus einer Änderung des Verhältnis-
ses zwischen IC- und FC-Signal auf eine Veränderung im Ansprechverhalten der Ionisationskammer
geschlossen werden. Entsprechend der Energieabhängigkeit der Ionisationsdichte und des Massen-
bremsvermögens wird ein Anstieg im Ansprechverhalten der IC bei abnehmender Protonenenergie
erwartet.
Wie in Abbildung 5.4 gezeigt, konnte diese Erwartung bestätigt werden. Zum Vergleich ist das
energieabhängige Massenbremsvermögen am Referenzbestrahlungsort des IDOCIS gezeigt. Dieses
wurde durch eine Monte-Carlo-basierte Simulation des Energiespektrums am Referenzbestrahlungs-
ort (mit FLUKA 2008.3b-1) und eine entsprechende Faltung des simulierten Energiespektrums mit
dem energieabhängigen Massenbremsvermögen ermittelt. Es ist eine nahezu ideale Übereinstimmung
im energieabhängigen Verlauf des IC-FC-Verhältnisses und des Massenbremsvermögens erkennbar.
Ebenso wie die deponierte Dosis ist auch das Ionisationskammer-Signal proportional zum Massen-
bremsvermögen. Damit konnte unter der Annahme einer energieunabhängigen Detektorantwort des
FC nachgewiesen werden, dass das Ionisationskammer-Signal bei unveränderten Sättigungseffekten
unabhängig vom Protonen-Spektrum proportional zur Dosis ist.
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Abb. 5.4: Energieabhängigkeit des Verhältnisses des IC- und FC-Signals. Die Energieangaben bezie-
hen sich auf die Protonenenergie im Vakuum. Zum Vergleich ist das Massenbremsvermögen
der jeweiligen Strahlenqualität am Referenzbestrahlungsort in Abhängigkeit von der Ener-
gie dargestellt. Zur besseren Augenführung wurde jeweils eine Modellfunktion mit zwei-
stufigem exponentiellen Abfall (y = A1e−x/t1 +A2e−x/t2) an die Datenpunkte angepasst.
5.2 Vergleichsbestrahlungen am konventionellen
Protonenbeschleuniger
Die für die strahlenbiologische Bestimmung der relativen biologischen Wirksamkeit laserbeschleu-
nigter Protonen erforderlichen Vergleichs-Zellbestrahlungen mit konventionell beschleunigten Pro-
tonen wurden am 5 MV-Tandembeschleuniger am HZDR durchgeführt. Im Rahmen dieser Arbeit
fanden insgesamt drei Zellbestrahlungskampagnen am Tandembeschleuniger statt: Ein „proof of prin-
ciple”-Experiment und zwei Experimentserien mit systematischen Bestrahlungen von insgesamt
160 Zellproben verschiedener humaner Zelllinien.
Dazu wurde, wie für die bereits vorgestellte physikalische Charakterisierung der verschiedenen De-
tektoren (CR-39, IC, FC), das IDOCIS an einem Bestrahlungsplatz des Tandembeschleunigers inte-
griert. Ein Foto des Bestrahlungsplatzes ist in Abbildung 5.5 gezeigt.
Exemplarisch sollen hier die dosimetrischen Ergebnisse der zweiten Zellbestrahlungsserie im Juni
2010 vorgestellt werden. In dieser wurden an drei Tagen 88 Zellproben der Tumorzelllinie SKX mit
Dosen zwischen 0,2 und 4,0Gy bestrahlt. Die Protonenenergie betrug 8,5MeV im Vakuum, was
nach Monte-Carlo-Simulationen (FLUKA 2008.3b-1) einer Energie von 7,2MeV auf der Zellebene
entspricht.
Zur Bestimmung der in den Zellen deponierten Dosis wurde der in Abschnitt 3.4 vorgestellte Fara-
day Cup verwendet, mit dessen Hilfe die als Echtzeit-Relativdosimeter eingesetzte GSI-Ionisations-
kammer querkalibriert wurde (vgl. Abschnitt 2.4.4 und 5.1.2). Die Bestimmung der Dosis aus der
FC-Messung erfolgte anhand von Gleichung 3.11 und der durchgeführten Querkalibrierung. Die be-
nötigte effektive Fläche des Strahlflecks (vgl. Gleichung 3.12) wurde mittels EBT-Filmen bestimmt,
die direkt an der Vorderseite des FC befestigt waren (siehe Abbildung 5.6a). Über alle drei Zell-
bestrahlungstage ergab sich ein Mittelwert der effektiven Fläche von 8,02cm2 bei einer Schwan-
kungsbreite von 0,8% auf dem 95% Konfidenzintervall. Zusätzlich wurde die Abhängigkeit der ef-
fektiven Fläche von der Protonenenergie untersucht. Das Ergebnis ist in Abbildung 5.6b gezeigt. Für
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Abb. 5.5: Bestrahlungsplatz am 5 MV-Tandembeschleuniger am HZDR mit eingebautem IDOCIS.
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Abb. 5.6: Bestimmung der effektiven Strahlfleckgröße: (a) Bestrahlter EBT-Film vor dem Eintritts-
fenster des Faraday Cups. (b) Effektive Strahlfleckgröße in Abhängigkeit von der Proto-
nenenergie im Vakuum. Die große Unsicherheit bei 4MeV ist höchstwahrscheinlich durch
Verlassen des Gültigkeitsbereiches der Filmkalibrierung zu erklären.
Protonenenergien zwischen 5 und 9,5MeV ist die effektive Fläche konstant. In einem 95% Konfi-
denzintervall schwanken die Einzelmessungen in diesem Energiebereich nur um etwa 1,1% um den
Mittelwert von 8,01cm2. Lediglich bei einer Strahlenergie von 4MeV im Vakuum, die einer Ener-
gie von 1,7MeV auf der Vorderseite des EBT-Films entspricht, lag die bestimmte effektive Fläche
ca. 7% unter den bei höheren Protonenenergien ermittelten Werten. Außerdem trat ein großer Unter-
schied in der ermittelten effektiven Fläche zwischen den zwei bei dieser Protonenenergie bestrahlten
EBT-Filmen auf, die mit zwei unterschiedlichen Dosen bestrahlt wurden (ca. 1,5Gy und 4,5Gy).
Als Ursache für diese Abweichungen bei der niedrigen Strahlenergie wird vermutet, dass die ange-
wandte Filmkalibrierung, die auf der Strahlenqualität mit einer mittleren Energie von 10MeV (vgl.
Abbildung 3.18a) beruht, für die verwendete Energie von 1,7MeV nicht mehr gültig ist und deshalb
die ermittelte Fläche im Gegensatz zu höheren Protonenenergien nicht mehr unabhängig von der Do-
sis erscheint. Da diese Energie wesentlich kleiner als die minimale für Zellbestrahlungen zulässige
Energie (6MeV, vgl. Abbildung 2.9) ist, hat die hier gezeigte Einschränkung auf die Bestimmung der
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Abb. 5.7: Verhältnis der gewünschten zur tatsächlich in den Zellen deponierten Dosis. Der Mittel-
wert und die Schwankungsbreite entsprechend dem 95 % Konfidenzintervall sind durch die
durchgezogene bzw. punktierten Linien gekennzeichnet.
effektiven Fläche und auf die Verwendung der Filmkalibrierung keinen praktischen Einfluss.
Das laut Gleichung 3.11 ebenfalls zur Bestimmung der in den Zellen applizierten Dosis benötigte
mittlere Massenstoßbremsvermögen am Zellprobenort wurde aus einer an die Bestrahlungsgeometrie
angepassten Monte-Carlo-Simulation des Energiespektrums am Zellprobenort bestimmt (vgl. Ab-
schnitt 5.1.2). Die im Vergleich zu einem Laserbeschleuniger konstanten und reproduzierbaren Strahl-
eigenschaften (Energiespektrum, Bestrahlungsfeldgröße usw.) ermöglichten eine stabile und sichere
Dosisbestimmung mit vergleichsweise moderatem Aufwand für Konstanzprüfungen. So wurde die
Querkalibrierung der Ionisationskammer gegen den Faraday Cup zu Beginn der Bestrahlungstage
durchgeführt und deren Konstanz nur dreimal während und nach den Zellbestrahlungen kontrolliert.
Die mittlere Dosisleistung über alle 88 Zellbestrahlungen lag bei 0,97Gy/min und deren Unsicherheit
entsprechend dem 95 % Konfidenzintervall betrug±0,29Gy/min. Das Verhältnis der gewünschten, zu
applizierenden Dosis und der tatsächlich deponierten Dosis betrug bei einer Unsicherheit von ±0,05
im Mittel 1,01. Das Verhältnis ist in Abbildung 5.7 für jede Zellbestrahlung in Abhängigkeit von
der gewünschten, zu applizierenden Dosis dargestellt. Daraus wird deutlich, dass die größten Abwei-
chungen vermehrt bei kleinen Dosen auftraten, während die Schwankungsbreite bei größeren Dosen
entsprechend kleiner ist. Dies ist auf die Methodik des Beendens der Bestrahlung bei Erreichung
der gewünschten Dosis zurückzuführen. Technisch bedingt geschah dies durch manuelles Auslösen
eines Schieberverschlusses im Strahlengang anhand des Ionisationskammer-Signals. Je kleiner die
applizierte Dosis, umso mehr wirken sich die statistischen Schwankungen in der menschlichen Re-
aktionszeit sowohl beim Erkennen des erreichten Ionisationskammer-Signals als auch beim Auslösen
des Schieberverschlusses aus. Die Schwankung von ±5% liegt aber deutlich unter der notwendigen
Toleranz (etwa±20%), die für die korrekte Nachverarbeitung der bestrahlten Zellproben zur Bestim-
mung des strahleninduzierten Effektes erforderlich ist.
Die Unsicherheit der für jede Zellprobe bestimmten deponierten Absolutdosis betrug zwischen 5,1
und 5,2 %. Die detaillierte Berechnung dieser Unsicherheit wird im Anhang B3 erläutert. Damit lag
die Präzision der Dosisbestimmung mit dem IDOCIS auf Basis der FC-Referenzdosimetrie nahezu
im Bereich der Anforderungen für eine klinische Dosimetrie. Bei den vorgestellten Experimenten am
Tandembeschleuniger konnte das IDOCIS das erste Mal für systematische Zellbestrahlungen einge-
setzt werden.
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5.3 Experimente am Laser-Teilchenbeschleuniger DRACO
Nach der erfolgreichen Durchführung der Zellbestrahlungen an der Vergleichs-Strahlenquelle (HZDR-
Tandembeschleuniger) und der Etablierung der an die Eigenschaften laserbeschleunigter Protonen
angepassten Dosimetrie und Strahlführung konnten die ersten Zellbestrahlungen mit laserbeschleu-
nigten Protonen durchgeführt werden. Das am HZDR installierte 150TW-Lasersystem DRACO bot
dafür mindestens deutschlandweit unikale Bedingungen. Nachdem experimentell bestätigt wurde
[Zei10a], dass mit dem DRACO-Laser Protonen bis zu Energien von 20MeV in Pulsen mit einem
zeitlichen Abstand von wenigen Sekunden beschleunigt werden können, war es möglich, die Zell-
bestrahlungen durchzuführen und die dafür notwendigen Dosen in vertretbarer Zeit (< 45min) zu
applizieren. Den Zellbestrahlungsexperimenten am DRACO-Laser, ging eine mehrjährige Vorbe-
reitungsphase voraus, in welcher alle erforderlichen Komponenten und Methoden entwickelt, eta-
bliert, getestet und optimiert wurden. Neben der Einrichtung und Optimierung des Lasersystems
und der Targetkammer, der Optimierung des Beschleunigungsprozesses, der Anpassung der verwen-
deten strahlenbiologischen Methoden an die speziellen Anforderungen sowie die Festlegung des
grundsätzlichen Experimentaufbaus unter Berücksichtigung der verschiedenen Randbedingungen,
gehörten dazu auch die Vorbereitungen auf dem Gebiet der Dosimetrie, die zum Großteil im Rah-
men dieser Arbeit durchgeführt wurden. Dazu zählt die Entwicklung eines Konzeptes zur Echtzeit-
Strahlmonitorierung sowie zur Bestimmung der Absolutdosis unter Sicherung der optimalen Bedin-
gungen für die Zellproben ebenso wie die Charakterisierung und Kalibrierung der entsprechenden
Detektoren und Dosimeter einzeln und in Kombination.
Zunächst wurden in einem ersten „proof of principle”-Experiment die Durchführbarkeit von Zell-
bestrahlungen mit laserbeschleunigten Protonen, die Bestimmung der jeweils applizierten Dosis und
die erfolgreiche interdisziplinäre Zusammenarbeit und Abstimmung bei einem solchen komplexen
und umfangreichen Experiment nachgewiesen [Kra10]. In einer zweiten mehrwöchigen Experiment-
kampagne fanden danach systematische Zellbestrahlungen unter der parallelen Anwendung zweier
voneinander unabhängiger Referenzdosimeter statt. Die dosimetrischen Aspekte der letztgenannten
Experimentserie werden im folgenden Abschnitt vorgestellt.
5.3.1 Aufbau
Der Aufbau des Experiments ist in Abbildung 5.8 schematisch dargestellt. Des Weiteren zeigt Abbil-
dung 5.9 ein Foto vom Inneren der Targetkammer.
Die Laserpulse wurden mit einer Energie von etwa 3J und einer Pulslänge von 30fs (vgl. Tabelle
2.2) auf eine 2µm dicke Titanium-Folie fokussiert [Zei10a]. Ungefähr 80% der Laserenergie sind
im Laserfokus, der einen Durchmesser von etwa 3µm aufweist, konzentriert. Daraus ergeben sich
Laserintensitäten von etwa 1021 W/cm2.
In einem kurzen Abstand von 18,5mm hinter dem Target befindet sich die Eingangsblende des mag-
netischen Energiefilters aus 1mm dickem Stahl mit einem quadratischen Blendenloch von 2×2mm2.
Der Filter besteht aus drei leicht zueinander versetzten Dipolmagneten. Direkt hinter dem Ener-
giefilter, 19cm hinter dem Laser-Target, befindet sich das IDOCIS. Eine zweite Blende vor dem
IDOCIS-Eintrittsfenster begrenzt die Eintrittsfläche zum IDOCIS. Die Größe der Blendenöffnung
wurde je nach benötigter Strahlfleckgröße in Abhängigkeit vom untersuchten biologischen Endpunkt
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Abb. 5.8: Schematischer Experimentaufbau am Laser-Teilchenbeschleuniger DRACO. Die Protonen
passieren dabei nach ihrer Beschleunigung eine Blende, den Energiefilter und eine weitere
Blende, bevor sie auf das IDOCIS treffen. Die verschiedenen Detektoren und Proben, die
im IDOCIS bestrahlt werden können, sind ebenfalls schematisch dargestellt.
angepasst. Während bei dem in [Kra10] vorgestellten „proof-of-Principle”-Experiment noch keine
IDOCIS-Blenden eingesetzt wurden und der Einfallswinkel in das IDOCIS aufgrund einer anderen
Position des Energiefilters und dessen Blende wesentlich steiler war, konnte durch den Einsatz der
IDOCIS-Blenden und die veränderte geometrische Anordnung der Komponenten bei den systemati-
schen Zellbestrahlungen sichergestellt werden, dass alle Protonen, die in das IDOCIS gelangen auch
im Faraday Cup gefangen werden. Dadurch konnten die volle Funktionalität des IDOCIS und seine
dosimetrische Fähigkeit gewährleistet werden, wie es bereits in [Ric11a] gezeigt wurde.
Sowohl der Magnetfilter als auch das IDOCIS wurden so ausgerichtet, dass sie parallel zu einer Achse
stehen, die einen Winkel von 45° zur Laser-Richtung aufweist. Diese Achse soll als Referenzachse
bezeichnet werden. Bei einem ebenfalls unter 45° zur Laserrichtung stehenden Target, würden die
Protonen bei einem idealen TNSA-Prozess senkrecht zur Targetoberfläche, also genau in Richtung
der Referenzachse, beschleunigt werden. Experimentell wurde aber gezeigt, dass hochenergetische
Protonen unter einem Winkel von ca. 10−20° zur Targetnormalen beschleunigt werden [Zei10a]. Das
Loch der Eingangsblende des Magnetfilters ist entsprechend um 4mm zur Referenzachse versetzt,
wodurch es unter einem Winkel von 12° zur Referenzachse positioniert ist. Die Transmission der
hochenergetischen Protonen durch das Eingangsblendenloch wurde auf täglicher Basis durch leichte
Variation des Targetwinkels, also des Winkels zwischen Lasereinfallsrichtung und Targetnormalen,
maximiert.
Zweck des Energiefilters und der Blendenanordnung sind die Unterdrückung von Protonen unterhalb
von etwa 7MeV im Vakuum und der effiziente Strahltransport des gewünschten spektralen Fens-
ters zum Bestrahlungsplatz im IDOCIS [Met11]. Außerdem sollen durch die Blenden- und Filter-
anordnung Elektronen und andere Ionen so herausgelenkt werden, dass sie nicht in das IDOCIS-
Eintrittsfenster gelangen können. Die bei den Beschleunigungsmechanismen in der Targetfolie er-
zeugte Bremsstrahlung wird durch einen Versatz der zwei verwendeten Blenden am Eintreten in das
IDOCIS gehindert. So waren auch die IDOCIS-Blende und das IDOCIS selbst um 21,5mm zur Re-
ferenzachse versetzt angeordnet (vgl. Abbildung 5.8).
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Abb. 5.9: Blick in die Target-Kammer des DRACO-Laser-Teilchenbeschleunigers. Die Blickrichtung
entspricht weitestgehend der Strahlrichtung des Lasers auf das Target. Das Laser-Target
wurde zur besseren Sichtbarkeit der dahinter liegenden Elemente (Energiefilter und IDO-
CIS) von seinem Platz entfernt. Der Energiefilter wurde etwas nach rechts gefahren, um
einen besseren Blick auf das IDOCIS-Eintrittsfenster zu gewähren.
Endpunkt-abhängige Anpassungen
Je nach untersuchtem biologischen Endpunkt wurden verschiedene Anpassungen im Aufbau und im
Bestrahlungsablauf vorgenommen. Diese sind in Tabelle 5.1 für die zwei untersuchten Endpunkte
zusammengefasst. So wurden zwei verschiedene IDOCIS-Blenden eingesetzt: (a) Eine 3× 6mm2
große Blende für den biologischen Endpunkt der residualen DNS-Doppelstrangbrüche und (b) ei-
ne 10× 12mm2 große Blende für den biologischen Endpunkt des klonogenen Zellüberlebens. Der
Grund dafür war, dass für den Endpunkt des klonogenen Zellüberlebens eine größere Zahl von Zellen
bestrahlt werden muss, also die Bestrahlungsfläche entsprechend größer sein muss.
Beim Endpunkt der residualen DNS-Doppelstrangbrüche genügt dagegen bereits die Auswertung von
100 bestrahlten Zellen. Entsprechend muss auch nur eine kleinere Fläche homogen bestrahlt werden.
Als Zelllprobengefäß wurden Lumox™-Objektträger für diesen Endpunkt verwendet. Mit diesen war
die strahlenbiologische Auswertung einer sehr kleinen Fläche von 0,2×5mm2 möglich, da die Zellen
bis zur Auswertung ortsfest auf dem Boden des Objektträgers verbleiben und die strahlenbiologische
Auswertung ortsaufgelöst erfolgte. Aufgrund der endlichen Positioniergenauigkeit der Zellproben
und Film-Stapel wurde für die Bestimmung der mittleren Dosis und der Dosishomogenität ein Bereich
von 2×6mm2, die sogenannte Nutzfläche, herangezogen. Dadurch konnte die Positionierunsicherheit
der kleinen ausgewerteten Fläche (0,2×5mm2) indirekt über die detektierte Dosisinhomogenität über
die größere Nutzfläche berücksichtigt werden. Die Dicke des Lumox™-Objektträgerbodens beträgt
nur 50µm und verursacht so bei Durchdringung nur eine geringe Reduzierung der Protonenenergie1.
Für den biologischen Endpunkt des klonogenen Zellüberlebens musste dagegen eine 8× 11mm2
große Fläche homogen bestrahlt werden. Aufgrund des Nachverarbeitungs-Protokolls konnten die
1Die herkömmlichen, in der Strahlenbiologie verwendeten Zellprobengefäße weisen üblicherweise eine Bodendicke von
ca. 1mm auf.
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Tab. 5.1: IDOCIS-Blendenkonfiguration in Abhängigkeit vom untersuchten biologischen Endpunkt.
Endpunkt Residuale DNS-DSB Klonogenes Zellüberleben
IDOCIS-Blendenbezeichnung Kleine Blende Große Blende
IDOCIS-Blendengröße
(Breite × Höhe) 3×6mm
2 10×12mm2
Nutzfläche auf Zellprobenebene 2×6mm2 8×11mm2
Anzahl der Bestrahlungsfelder 2 4
Drehwinkel zwischen den
Einzelfeldern
180° 90°
Zellprobengefäß Lumox™-Objektträger
Lumox™-Petrischale
(Ø = 35 mm) mit
Flexiperm®-Einsatz
Dicke Zellgefäßboden 50µm 25µm
Mittleres Massenstoßbrems-
vermögen am Zellort
48,97MeVcm2/g 50,78MeVcm2/g
bestrahlten Zellproben für diesen Endpunkt nicht ortsaufgelöst analysiert werden, weil sie nach dem
Bestrahlungsvorgang vom Zellgefäßboden abgelöst werden mussten. Da die Fläche des gewählten
Zellprobengefäßes (Lumox™-Petrischale) wesentlich größer war (Ø = 35 mm) und die gesamte Flä-
che nicht ausreichend homogen bestrahlt werden konnte, wurde die Fläche der in der Petrischale
zu bestrahlenden Zellen durch einen Plastikeinsatz (Flexiperm®-Einsatz, Greiner Bio-One GmbH,
Frickenhausen, Deutschland), der in die Lumox™-Petrischale eingesetzt wurde, auf die notwendige
Bestrahlungsfläche von 8×11mm2 reduziert. Die Dicke des Petrischalenbodens beträgt nur 25µm.
Die Kombination der energieabhängigen horizontalen Ablenkung der Protonen durch den Energie-
filter und das exponentiell abfallende Ausgangsspektrum verursacht einen horizontal inhomogenen
Strahlfleck (vgl. Abbildung 5.14). Auf der niederenergetischen Seite der IDOCIS-Blendenöffnung
(in Strahlrichtung rechts) ist die Dosis größer als auf der in Strahlrichtung linken Seite. Um dennoch
eine ausreichende Dosishomogenität im auszuwertenden Strahlfleckbereich zu erhalten, wurden die
Zellproben während der Bestrahlung zentrisch um die Mitte der Blendenöffnung gedreht. Für die
kleine Blende (3×6mm2) genügte es, die Probe nach der Hälfte der Bestrahlung um 180° zu drehen
und damit eine Zwei-Feld-Bestrahlung durchzuführen. Die für den Endpunkt des klonogenen Zell-
überlebens wesentlich größere zu bestrahlende Fläche erforderte es, die Proben mit 4 verschiedenen
Feldern (jeweils um 90° zueinander verdreht) zu bestrahlen.
5.3.2 Spektrale Analyse
Um das Energiespektrum am Zellort zu bestimmen, wurde zunächst vor dem Einbau des Energie-
filters und des IDOCIS eine Messserie mit dem Thomson-Spektrometer durchgeführt. Dabei wurden
die Energiespektren mehrerer aufeinanderfolgender Protonenpulse gemessen, um daraus ein mittleres
Energiespektrum und die Puls-zu-Puls-Schwankungen zu ermitteln. Die Eingangsblende des Spektro-
meters war dabei konstruktionsbedingt genau auf die Referenzachse (45° zur Lasereinfallsrichtung)
ausgerichtet. Um die Protonenausbeute hochenergetischer Protonen zu optimieren, wurde ein Win-
kel von 55° zwischen Lasereinfallsrichtung und Targetnormalen gewählt. Dadurch befand sich die
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Abb. 5.10: Energiespektren laserbeschleunigter Protonen. (a) Im Vakuum, gemessen mit dem
Thomson-Spektrometer in der Targetkammer am DRACO-Laserbeschleuniger. Darge-
stellt sind die Spektren von acht aufeinanderfolgenden Laser-Pulsen sowie das über zwölf
aufeinanderfolgende Protonenpulse gemittelte Spektrum. Zur besseren Übersicht werden
nur acht der zwölf Einzelpuls-Spektren gezeigt und die Protonenausbeute nur über vier
Größenordnungen dargestellt. Das mittlere Spektrum setzt sich bei entsprechend gerin-
gerer Protonenausbeute in den höherenergetischen Bereich fort (nicht gezeigt). Die an-
gegebene Energie bezieht sich auf die Protonenenergie im Vakuum. (b) Energiespektrum
am Zellort auf der Nutzfläche (vgl. Tabelle 5.1) unter Berücksichtigung des Energiefilter-
Einflusses und für verschiedene IDOCIS-Blenden. Außerdem wurde der Einfluss der
Wechselwirkungen beim Durchdringen des IDOCIS und des Zellgefäßbodens mit Hilfe
von Monte-Carlo-Simulationen (FLUKA 2008.3b-1) ermittelt und dargestellt. Zusätzlich
ist zum Vergleich auch das Ursprungsspektrum (blaue Linie) dargestellt. Dieses wurde in
der Protonenanzahl-Domäne so skaliert, dass es zur hochenergetischen Flanke des unge-
schwächten Spektrums bei großer Blende passt. Die Spektren über den gesamten Strahl-
fleck wurden ebenfalls berechnet aber aus Übersichtsgründen nicht mit dargestellt.
Targetnormale unter einem Winkel von 10° zur Referenzachse.
Abbildung 5.10a zeigt acht der gemessenen Spektren sowie das gemittelte Spektrum über vier Grö-
ßenordnungen in der Protonenausbeute. Allen Energiespektren ist ein exponentieller Abfall zusam-
men mit einer Abbruchkante auf hochenergetischer Seite gemein. Die Lage der Abbruchkante variiert
zwischen 7−11MeV.
Da das verwendete Thomson-Spektrometer für die Benutzung im Vakuum konzipiert war, kann mit
ihm zwar das vom Laser-Target unter einem bestimmten Raumwinkel emittierte Protonenspektrum
im Vakuum, nicht aber das Protonenspektrum am Zellort bestimmt werden. Dazu hätte das Spektro-
meter hinter dem Magnetfilter in das IDOCIS integriert werden müssen, wofür es nicht vorgesehen
war. Um dennoch das Energiespektrum am Zellort zu bestimmen, wurde das aus den Einzelmes-
sungen mit dem Thomson-Spektrometer bestimmte mittlere Energiespektrum als Ausgangspunkt für
eine Simulation des Einflusses des Energiefilters und des Energieverlustes der Protonen beim Durch-
gang durch Materie im IDOCIS herangezogen. Zunächst wurde die räumliche Magnetfeldverteilung
mit dem Software-Paket RADIA [Ell98], basierend auf Mathematica (Wolfram Research Inc., Cham-
paign, Illinois, USA), berechnet. Damit konnten die Protonentrajektorien ausgehend vom Target un-
ter Annahme des mittleren Energiespektrums aus den Thomson-Spektrometer-Messungen durch die
Eingangsblende und den Magnetfilter bis hin zur Eintrittsblende des IDOCIS mit dem Programm Ge-
neral Particle Tracer (GPT, Pulsar Physics, Eindhoven, Niederlande) simuliert werden. Dies wurde
5 Charakterisierung laserbeschleunigter Protonen 92
für beide der verwendeten IDOCIS-Blenden durchgeführt. Es wurden nur solche Protonen berück-
sichtigt, die sowohl die IDOCIS-Blenden-Öffnung passieren als auch die gewünschte Bestrahlungs-
fläche (Nutzfläche oder gesamter Strahlfleck) auf Zellebene treffen. Die Ergebnisse dieser Simula-
tionen wurden als Quellterm für die Simulation des Energieverlustes beim Durchgang der Protonen
durch das IDOCIS (Vakuumfenster, Ionisationskammer, Luft, Zellgefäßboden) mit dem Monte-Carlo-
Programm FLUKA 2008.3b-1 verwendet.
Die Ergebnisse, also sowohl die ungeschwächten Energiespektren vor dem IDOCIS als auch die
Spektren am Zellprobenort, sind in Abbildung 5.10b gezeigt. Zum Vergleich ist außerdem eine an
das mittlere Thomson-Energiespektrum angepasste Funktion1 gezeigt, die als Ausgangspunkt für die
Simulationen diente.
Bei dem Vergleich der Energiespektren am Zellort für die zwei verschiedenen IDOCIS-Blenden wird
deutlich, dass mit der kleinen Blende die niederenergetische Abschneidekante um ca. 1,5MeV höher
liegt als bei Verwendung der großen Blende. Auf der anderen Seite werden durch die kleinere Blende
aber auch höherenergetische Protonen etwas effektiver abgeblockt. Deshalb unterscheiden sich die
beiden Spektren kaum in der Lage des Maximums. Beachtet werden muss dabei, dass in Abhängig-
keit vom biologischen Endpunkt unterschiedliche Zellprobengefäße mit unterschiedlich dickem Bo-
den, der von den Protonen durchdrungen werden muss, verwendet wurden (vgl. Tabelle 5.1). Dieser
Einfluss ist bei den angegebenen geschwächten Energiespektren schon berücksichtigt. Insgesamt er-
geben sich am Zellprobenort blendenabhängig unterschiedliche mittlere Massenstoßbremsvermögen
(vgl. Tabelle 5.1), die mit Hilfe eines eigens entwickelten IDL-Programms aus den Energiespektren
bestimmt wurden. Der Unterschied zwischen beiden Blenden-Konfigurationen beträgt lediglich 4%.
Wie in Abbildung 5.10b erkennbar, gelangen unter Verwendung der großen Blende deutlich mehr Pro-
tonen zum Zellprobenort als bei Verwendung der kleinen Blende (bei gleicher Anzahl ursprünglich
beschleunigter Protonen). Die vom Spektrum eingeschlossene Fläche ist bei der großen Blende sechs
mal größer als bei der kleinen Blende (vgl. grünes mit orangem Spektrum). Das bedeutet allerdings
nicht, dass die erreichte Pulsdosis am Zellprobenort entsprechend größer ist. So werden die Proto-
nen bei der großen Blende auf einer mehr als sieben mal so großen Bestrahlungsfläche (8× 11mm2
vs. 2×6mm2) verteilt. Außerdem ist der Überlappungsbereich der einzelnen Bestrahlungsfelder bei
Verwendung der großen Blende in der Praxis kleiner als bei Verwendung der kleinen Blende2. Aus
diesen Gründen ist die Pulsdosis für den Endpunkt des Zellüberlebens (große Blende) niedriger, als
für den Endpunkt der residualen DNS-DSB (kleine Blende), wie im Abschnitt 5.3.3 gezeigt wird.
Da das Thomson-Spektrometer nicht parallel mit dem IDOCIS verwendet werden konnte, wurden
zur Überprüfung und Kontrolle des Energiespektrums während der Zellbestrahlungen CR-39 Stapel
direkt am Zellort positioniert und zur Bestimmung des Protonenspektrums, wie in Abschnitt 3.1.2
vorgestellt, eingesetzt. Diese Methode hat den Vorteil, dass sie das Energiespektrum direkt am Zell-
ort bestimmt. Die Kontrolle des Energiespektrum ist auch deshalb sinnvoll, weil schon geringfügige
Verschiebungen des Magnetfiltersystems (inklusive der Eintrittsblende) im Submillimeterbereich das
Protonenspektrum um mehrere MeV verschieben (500µm entsprechen etwa 3 MeV). Da die prak-
tische Messgenauigkeit der Magnetfilterposition in diesem Bereich liegt, kann auch die auf dieser
Position basierende Simulation der Energiespektren am Zellort verfälscht sein.
1Als Modell wurde eine Funktion mit zwei exponentiell abfallenden Komponenten gewählt: y = A1e−x/t1 +A2e−x/t2
2Die Ursache ist die häufig bei der großen Blende auftretende unvollständige Ausleuchtung der Blendenöffnungsfläche
aufgrund einer niedrigen maximalen Protonenenergie.
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Abb. 5.11: Protonen-Kraterflächendichte auf den einzelnen Oberflächen eines CR-39 Stapels bei Ver-
wendung der kleinen Blende. Die Detektion und Zählung erfolgte mit dem SAMAICA-
Mikroskopauswertesystem. Die Kraterfilterung wurde, wie in Abschnitt 3.1.2 vorgestellt,
durchgeführt. Die Angaben zur Protonenenergie beziehen sich auf die Zellebene.
In Abbildung 5.11 ist die räumliche Verteilung der Kraterdichte auf den verschiedenen Oberflächen
eines CR-39 Stapels bei Verwendung der kleinen Blende gezeigt. Die CR-39 Platten sind jeweils ca.
250µm dick. Die niederenergetische Abschneidekante liegt oberhalb von 5MeV, da auf der Vorder-
seite der zweiten CR-39 Platte noch kein deutlicher Strahlfleck zu erkennen ist. Erst auf der Rückseite
der zweiten Platte beginnt der Strahlfleck sichtbar zu werden. Auch auf der darauffolgenden Vorder-
seite der dritten CR-39 Platte hat der Strahlfleck noch nicht die Form und die Proportion der Blen-
denöffnung. Das liegt daran, dass die niederenergetischen Protonen aufgrund der Magnetfilterung auf
die rechte Seite (in Strahlrichtung) der Blendenöffnung abgelenkt werden. Die maximale Protonen-
energie des detektierten Protonenpulses liegt zwischen 9,6 und 10,6MeV. Die Ursache für die leichte
Erhöhung der Protonenspuranzahl auf der ersten CR-39 Platte (Vorder- und Rückseite) sowie auf der
Vorderseite der zweiten CR-39 Platte, die keine spezifische Strahlfleckform ergeben, ist ungeklärt.
Das sich aus der Krateranzahl im Strahlfleckbereich ergebende Spektrum ist in Abbildung 5.12 (Sta-
pel 2) zusammen mit den Spektren dreier anderer CR-39 Stapel abgebildet. Alle vier CR-39 Spektren
stimmen in der Lage der niederenergetischen Abschneidekante bei etwa 6MeV überein. Sie variieren
dagegen sehr stark in der absoluten Protonenanzahl (vgl. Abbildung 5.12a) und in der Spektrumsform
auf hochenergetischer Seite (vgl. Abbildung 5.12b). Da jedem CR-39 Spektrum nur ein Protonen-
puls zugrunde liegt, spiegeln diese Variationen die Puls-zu-Puls Schwankungen wieder. Während die
Stapel 2− 4 alle am gleichen Zellbestrahlungstag bestrahlt wurden, wurde Stapel 1 an einem ande-
ren Zellbestrahlungstag bestrahlt. Die Stapel 2 und 3 wurden direkt nacheinander bestrahlt, während
Stapel 4 mehrere Stunden später bestrahlt wurde. Bei letztgenannter Bestrahlung hat die Anzahl an
gestapelten CR-39 Platten nicht ausgereicht, um das vollständige Spektrum aufzunehmen. Die Ma-
ximalenergie lag also weit über 15MeV und damit deutlich höher als bei den Messungen mit den
Stapeln 1−3. Der Vergleich der mit den Stapeln 2−4 gemessenen Spektren verdeutlicht beispielhaft
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Abb. 5.12: Mit Hilfe von CR-39 Stapeln ermittelte Energiespektren für vier verschiedene Protonen-
pulse: (a) Vergleich der absoluten spektralen Protonenausbeute, (b) Maximum-normierte
Darstellung und Vergleich mit dem angenommenen Spektrum am Zellort (integriert über
den gesamten Strahlfleck) aus der Thomson-Spektrometer-Messung und nachfolgender
Simulation. Dargestellt ist das angenommene Spektrum sowohl vor als auch nach der Kor-
rektur der Magnetfilter/Eintrittsblenden-Position in der Simulation.
die Tag-zu-Tag-Schwankungen des Energiespektrums. Da die Dauer der Auswertung eines CR-39
Stapels (Ätzen, Scannen, Kraterfilterung) deutlich größer als eine Woche ist, wird die vollständige
Auswertung aller bestrahlten CR-39 Stapel (mindestens zwei Stück pro Bestrahlungstag) erst in eini-
gen Monaten vorliegen und dann detaillierte Informationen über die Tag-zu-Tag-Schwankungen des
Energiespektrums liefern.
Der Vergleich der mit CR-39 gemessenen Energiespektren und dem auf Grundlage der Thomson-
Spektrometer-Messungen simulierten Energiespektrum (graue punktierte Linie) ist ebenfalls anhand
von Abbildung 5.12b möglich. Im Gegensatz zu den in Abbildung 5.10b gezeigten Spektren wurde
das simulierte Spektrum für diesen Vergleich nicht nur über die ausgewertete homogene Nutzfläche
integriert, sondern analog zur CR-39 Messung über den gesamten Strahlfleck bestimmt. Es ist deut-
lich zu sehen, dass die niederenergetische Abschneidekante im simulierten Spektrum ca. 1MeV zu
niedrig liegt. Auf den Zellort bezogen würde das eine Überschätzung des Massenstoßbremsvermö-
gens und damit der Dosis in der FC-Dosimetrie um ca. 8% ergeben, wenn nicht die tatsächlich am
Zellort gemessenen Energiespektren zur Verfügung stehen würden. Verantwortlich für den Versatz des
Energiespektrums ist mit hoher Wahrscheinlichkeit eine geringe Abweichung zwischen der tatsächli-
chen und der für die Simulation angenommenen Position des Magnetfilters und der daran befestigten
Eintrittsblende.
Auf Grundlage des hier vorgestellten Vergleichs zwischen Simulation und Messung wurde die Ma-
gnetposition senkrecht zur Strahlrichtung in der Simulation um 160µm, also im Bereich der Positio-
niergenauigkeit, korrigiert und die Simulationskaskade (Ablenkung im Magnet sowie Energieverlust
im Medium) für alle Varianten (Variation der verwendeten IDOCIS-Blenden und Integration über
die Nutzfläche oder den gesamten Strahlfleck) neu berechnet. Das Ergebnis für die kleine Blende,
integriert über den gesamten Strahlfleck, ist in Abbildung 5.12b dargestellt. Es stimmt sowohl in der
Lage des Maximums als auch in der Lage der niederenergetischen Abschneidekante gut mit der Mes-
sung überein. Die korrigierten Spektren (Abbildung 5.13) bildeten die Grundlage für alle weiteren
dosimetrischen Betrachtungen.
5 Charakterisierung laserbeschleunigter Protonen 95
0 2 4 6 8 1 0 1 2 1 4 1 6 1 80 , 0
0 , 2
0 , 4
0 , 6
0 , 8
1 , 0
E n e r g i e  /  M e V
Pro
ton
ena
usb
eut
e / 
a.u
.
 
 
 	

   	   	   u n    
K O R R I G I E R T E S I M U L A T I O N
Abb. 5.13: Energiespektren nach Korrektur der Magnetfilter- und Eingangsblendenposition um
160µm, ansonsten analog zu Abbildung 5.10b.
5.3.3 Dosimetrie
Während der auf zwei Blöcke (3 Wochen und 2 Wochen) aufgeteilten Experimentkampagne systema-
tischer Zellbestrahlungsexperimente wurden an 7 Tagen insgesamt 35 Zellprobenbestrahlungen der
Tumor-Zelllinie SKX durchgeführt. Drei weitere Tage wurden ausschließlich für dosimetrische Ex-
perimente, wie z. B. die Messung des Energiespektrums mit verschiedenen Detektoren oder die Kon-
trolle der Strahllage und der geometrischen Anordnung des Aufbaus sowie der Dosishomogenität,
genutzt. An acht Tagen mussten die Experimente aufgrund nicht erfüllter Strahlparameter (Pulsdosis,
Homogenität, Energiespektrum) abgebrochen werden, so dass an diesen Tagen keine Zellbestrah-
lungen durchgeführt werden konnten. An zwei der Zellbestrahlungstage, die im Folgenden als „Tag
1− 2” bezeichnet werden, wurden Zellproben zur Untersuchung des biologischen Endpunkts des
klonogenen Zellüberlebens unter Verwendung der großen IDOCIS-Blende durchgeführt. Die weite-
ren Zellbestrahlungstage (Tag 3− 7) dienten zur Untersuchung des Endpunkts der residualen DNS-
Doppelstrangbrüche unter Anwendung der kleinen IDOCIS-Blende.
Die Dosishomogenität für die zwei verschiedenen Blenden ist in Abbildung 5.14 jeweils für eine Ein-
Feld-Bestrahlung als auch für die jeweils angewandte Mehr-Feld-Bestrahlung gezeigt. Mit der klei-
nen Blende wurde eine wesentlich bessere Reproduzierbarkeit und Stabilität der Dosishomogenität
erreicht. Die Ursache dafür ist, dass die kleine Blende einen schmaleren Bereich aus dem Energie-
spektrum ausschneidet und die Dosisverteilung damit weniger stark von Schwankungen des Energie-
spektrums, insbesondere im hochenergetischen Bereich, abhängt. Die gezeigte Dosishomogenität bei
Verwendung der großen Blende konnte nur an sehr wenigen Tagen erreicht werden. Insbesondere
wenn die Maximalenergie zu niedrig war, war auch die applizierte Dosis eines Einzelfeldes auf der in
Strahlrichtung linken Seite zu niedrig. Dadurch entstand eine Dosis-Senke in der Dosisverteilung der
4-Feld-Bestrahlung, die aufgrund der erhöhten Dosisunsicherheit keine ausreichend genaue Auswer-
tung der bestrahlten Zellproben an diesen Tagen zuließ.
Wie bereits in Abschnitt 2.4.4 vorgestellt, wurde die GSI-Ionisationskammer als Echtzeitdosimeter
eingesetzt. Zur Bestimmung der absolut in den Zellen applizierten Dosis wurden zwei voneinander
unabhängige Referenzdosimeter eingesetzt: (a) der Faraday Cup (vgl. Abschnitt 3.4) und (b) EBT-
Filmstapel (vgl. Abschnitt 3.3) . Wie bereits im Abschnitt 2.4 erwähnt, ist eine präzise und aktuelle
Querkalibrierung zwischen Ionisationskammer und Referenzdosimeter aufgrund der Schwankungen
der Strahlenqualität (Pulsdosis, Energiespektrum, Homogenität, usw.) eine entscheidende Vorausset-
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Abb. 5.14: Dosishomogenität am Zellort für die zwei verwendeten IDOCIS-Blenden. Gezeigt ist je-
weils die Dosisverteilung für eine Ein-Feld-Bestrahlung sowie für die jeweils angewandte
Mehr-Feld-Bestrahlung: Zwei Felder für die kleine Blende und vier Felder für die große
Blende. Das weiße Rechteck markiert jeweils den für die Zellbestrahlungen relevanten Be-
reich (Nutzfläche). Ermittelt wurden die Dosisverteilungen aus dem jeweils ersten EBT-
Film eines Filmstapels am Zellort.
zung für eine genaue Bestimmung der in den Zellen applizierten Dosis. Deshalb wurde die Querkali-
brierung vor und nach jeder Zellbestrahlung mit mindestens einem der zwei Referenzdosimeter durch-
geführt. Während die Querkalibrierung mit den EBT-Filmstapeln an allen Tagen für alle Zellbestrah-
lungen möglich war, war an zwei der sieben Zellbestrahlungstage der Einsatz des Faraday Cups auf-
grund zu niedriger Pulsdosis und eines sich daraus ergebenden zu schlechten Signal-zu-Untergrund-
Verhältnisses nicht möglich. An den anderen fünf Tagen stand die Absolutdosis-Information von bei-
den Referenzdosimetern zur Verfügung. Aus den Querkalibrierungen vor und nach jeder Zellbestrah-
lung wurde für beide Referenzdosimeter je ein unsicherheitsgewichteter mittlerer Querkalibrierfaktor
ermittelt und für die Zellbestrahlungen angewandt.
Beispielhaft ist in Abbildung 5.15 die Querkalibrierung zwischen Faraday Cup und Ionisationskam-
mer für zwei aufeinanderfolgende Messungen aus jeweils zehn Einzelpulsen und bei Verwendung
beider IDOCIS-Blenden gezeigt. Die Daten wurden für jede FC-Querkalibrierung mit einem linearen
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Abb. 5.15: Querkalibrierung des Faraday Cups gegen die Ionisationskammer. Gezeigt sind jeweils
zwei aufeinanderfolgende Querkalibrierungen aus jeweils mindestens zehn Einzelmessun-
gen/Protonenpulsen bei Verwendung der (a) großen und (b) kleinen Blende. Es wurde ein
lineares Modell für die Korrelationsfunktion gewählt. Gezeigt ist jeweils die angepasste
Funktion zusammen mit dem 95% Konfidenzintervall.
Modell angepasst:
McalFC = a+b ·McalIC . (5.1)
Trotz der sichtbaren linearen Beziehung zwischen FC- (McalFC) und IC-Signal (M
cal
IC ) ist die Korrelation
nicht so gut, wie sie mit den beiden Detektoren am Tandembeschleuniger (vgl. Abbildung 5.3a) für
einen kontinuierlichen Protonenstrahl gemessen wurde. Das kann mit dem schlechteren Signal-zu-
Rausch-Verhältnis bei den Experimenten am Laser-Teilchenbeschleuniger erklärt werden.
Das Vorhandensein des Terms a in Gleichung 5.1 deutet (bei negativem Vorzeichen) auf einen nicht-
vernachlässigbaren Sättigungseffekt der Ionisationskammer hin. Dies ist insbesondere bei großen
Pulsdosisschwankungen von Bedeutung. Da der Term a bei einigen Querkalibrierungen auch po-
sitive Werte annahm, ist der Einfluss von weiteren Effekten neben der IC-Sättigung wahrscheinlich.
Vermutet wird z. B. der Einfluss von anderen Ionen-Spezies, die aufgrund ihrer geringeren Reichwei-
te zwar die Ionisationskammer erreichen, nicht aber den Faraday Cup. Das würde diesen Effekt der
Verschiebung der Korrelationsgeraden erklären. Laut Thomson-Spektrometer-Messungen sind z. B.
Kohlenstoff-Ionen einer kinetischen Energie bis zu 30MeV unter Umständen im Strahl enthalten.
Diese würden in der Ionisationskammer gestoppt werden und den Faraday Cup nicht erreichen1.
Unabhängig von der Ursache können diese Effekte durch Anwenden von Gleichung 5.1 korrigiert
werden. Es kann also jedem Ionisationskammer-Signal ein „wahres” Signal über die Protonenpuls-
ladung zugeordnet werden und damit können die auftretenden Effekte (z. B. Sättigung und in der
Ionisationskammer stoppende Ionen) korrigiert werden. Dies konnte bereits anhand der Daten der
vor dieser Messkampagne durchgeführten Vorexperimente gezeigt werden [Ric11a]. Es sei erwähnt,
dass bei diesem Verfahren die Korrektur der das IC-Signal beeinflussenden Effekte und die Kon-
version des gemessenen Ionisationskammer-Signals in ein entsprechendes FC-Signal, also in eine
Pulsladung, nur in Kombination und nicht einzeln durchgeführt werden können.
1In einer späteren Experimentkampagne wurde eine zusätzliche Folie (13µm Al) direkt vor der Ionisationskammer ange-
bracht, um den Eintritt von Kohlenstoff-Ionen in die IC zu verhindern. Tatsächlich wurde eine Verbesserung der Korrela-
tion zwischen FC und IC festgestellt.
5 Charakterisierung laserbeschleunigter Protonen 98
0 1 0 2 0 3 0 4 0 5 00 , 0 0
0 , 0 5
0 , 1 0
0 , 1 5
0 , 2 0
0 , 2 5
	

k Film
/IC / 
(Gy
 nC
-1 )
N u m m e r  d e r  F i l m - I C - Q u e r k a l i b r i e r u n g
Tag
 1 T a g  2 T a g  3 T a g  4 T a g  5 T a g  6 T a g  7
(a)
0 5 1 0 1 5 2 0 2 5 3 0 3 50
2 0
4 0
6 0
8 0
1 0 0
1 2 0
1 4 0
1 6 0
	

T a g  7T a g  6T a g  5T a g  4
Tag
 3
Tag
 2
Pul
sdo
sis
 /  m
Gy
Z e l l b e s t r a h l u n g s n u m m e r
Tag
 1
(b)
Abb. 5.16: Intra- und Inter-Tages-Stabilität (a) des Querkalibrierfaktors kFilm/IC und (b) der mittleren
Pulsdosis über die einzelnen Zellprobenbestrahlungen. Die senkrechten Balken markieren
unterschiedliche Bestrahlungstage. Grüne Punkte entsprechen Kalibrierungen bzw. Zell-
bestrahlungen mit denen unter Verwendung der großen IDOCIS-Blende das Klonogene
Zellüberleben untersucht wurde. Rote Punkte entsprechen demnach Untersuchungen der
residualen DNS-DSB unter Verwendung der kleinen IDOCIS-Blende.
Ebenso wie bei der Querkalibrierung zwischen FC und IC wurden auch für die Querkalibrierung zwi-
schen EBT-Filmen und IC teilweise starke Schwankungen festgestellt. Dies kann aus Abbildung 5.16a
entnommen werden, die den Querkalibrierfaktor kFilm/IC =
McalFilm
McalIC
für alle an Zellbestrahlungstagen
durchgeführten Querkalibrierungen zeigt. Das ist der Quotient aus der mit dem EBT-Film bestimm-
ten Dosis an der Zellposition McalFilm und dem während der Filmbestrahlung gemessenen integralen
Ionisationskammer-Signal McalIC .
Unter Verwendung der großen IDOCIS-Blende entsprach im Durchschnitt das gleiche IC-Signal einer
kleineren Dosis auf der Zellfläche als bei Verwendung der kleinen Blende. Dies liegt hauptsächlich an
der inhomogeneren Bestrahlung der Zellbestrahlungsfläche aufgrund der breiteren Blendenöffnung.
Insbesondere bei niedriger Maximalenergie erreichen die Protonen bei einer Ein-Feld-Bestrahlung
überhaupt nur einen Teil der Zellbestrahlungsfläche. Während am Tag 3 ein systematisches Absinken
des Querkalibrierfaktors auftrat, blieb er an anderen Tagen konstant (z. B. Tag 2 und 5). Am Tag 7
wurden dagegen sehr große Schwankungen zwischen den einzelnen Messungen verzeichnet. Auch
zwischen einzelnen Bestrahlungstagen traten teilweise große Änderungen des Querkalibrierfaktors
auf. Die Schwankungen können vielerlei Ursachen haben, z.B. die Schwankung des Energiespek-
trums, Unterschiede in der mittleren Pulsdosis und im Anteil von anderen Ionen-Spezies.
Bei dem Vergleich mit Abbildung 5.16b, welche die mittlere Pulsdosis über den einzelnen Zellbe-
strahlungen darstellt, kann kein direkter Zusammenhang zwischen dem Film-IC-Querkalibrierfaktor
und der mittleren Pulsdosis festgestellt werden. Auch die Pulsdosis zeigte sowohl innerhalb eines
Bestrahlungstages als auch zwischen verschiedenen Tagen teilweise deutliche Schwankungen. Die
mittlere Pulsdosis über alle Bestrahlungstage ist Endpunkt-abhängig (Blenden-abhängig) zusammen
mit anderen dosimetrischen Parametern der Zellbestrahlungen in Tabelle 5.2 angegeben. Die mittlere
Pulsdosis lag bei Verwendung der kleinen IDOCIS-Blende um ca. den Faktor 2,6 höher als bei Ver-
wendung der großen Blende. Bei der mittleren Dosisleistung betrug der Faktor aufgrund einer etwas
anderen Pulsfrequenz sogar 3,9.
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Tab. 5.2: Übersicht der dosimetrischen Parameter der Zellbestrahlungen mit laserbeschleunigten Pro-
tonen, aufgeschlüsselt nach biologischem Endpunkt.
Endpunkt Residuale DNS-DSB Klonogenes Zellüberleben
Bestrahlte Zellproben 30 5
Dosisbereich 0,5−4,3Gy 1,2−2,2Gy
Pulse pro Zellprobe 4−70 35−67
Pulsdosis (81±64)mGy (31±29)mGy
Pulsfrequenz ≈ 0,09Hz ≈ 0,06Hz
Pulsdosisleistung (4,1±3,2) ·107 Gys (1,6±1,4) ·107 Gys
Mittlere Dosisleistung (0,43±0,45) Gymin (0,11±0,09) Gymin
0 1 3 52
D / Gy
4
E > 2,3 MeV E > 5,2 MeV E > 7,1 MeV E > 8,7 MeV E > 10,1 MeV
#1 #5#4#3#2
E > 11,4 MeV E > 14,6 MeVE > 13,6 MeVE > 12,5 MeV
#8#7#6 #9
Abb. 5.17: Zweidimensionale Dosisverteilung in Abhängigkeit der Eindringtiefe, ermittelt mit einem
EBT-Filmstapel aus neun Filmen. Der Filmstapel wurde am Zellbestrahlungstag 5 unter
Verwendung der kleinen Blende bestrahlt. Zusätzlich angegeben ist die Protonenenergie,
die notwendig ist, um von der Zellposition in die aktive Schicht des jeweiligen Filmes
vorzudringen.
Die Abbildung 5.17 zeigt exemplarisch die zweidimensionale Dosisverteilung für die einzelnen, hin-
tereinander angeordneten EBT-Filme eines Stapels. Die Informationen aus den EBT-Stapelbestrah-
lungen wurden nicht nur zur Referenzdosimetrie und zur Bestimmung der Dosishomogenität auf
Zellebene (beides ergibt sich aus dem 1. Film des Stapels) genutzt. Folgende vielfältige Informa-
tionen können außerdem aus der Filmstapelbestrahlung gewonnen werden: (a) Die Tiefe des Dosis-
maximums, die ein Maß für die Lage der unteren Abschneidkante im Energiespektrum darstellt, (b)
die Maximalenergie der Protonen, die sich aus dem letzten Film mit einem deutlich sichtbaren Dosis-
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Abb. 5.18: Dosis-Tiefenverteilung ausgehend vom Zellort aus den EBT-Filmstapelbestrahlungen bei
Verwendung der (a) kleinen und (b) großen IDOCIS-Blende. Verwendet wurde das
summierte Dosissignal über den gesamten Strahlfleck. Zur Vergleichbarkeit wurden die
Dosis-Tiefenverteilungen auf das Maximum normiert. Zum Vergleich ist jeweils die dem
angenommenen Spektrum (nach Korrektur der Magnetposition) entsprechende Dosis-
Tiefenverteilung gezeigt.
signal ergibt, (c) die tiefenabhängige Dosishomogenität, (d) das qualitative Verhältnis zwischen den
Teilfeldern (bei Drehung des Filmstapels analog zu den Zellproben) bezüglich der mittleren Puls-
dosis und der Maximalenergie und (e) die laterale Position des Strahlflecks. Die EBT-Filmstapel
geben durch die Applikation mehrerer Protonenpulse Informationen über die jeweiligen Mittelwerte
der Parameter über mehrere Protonenpulse. Da allein während der Zellbestrahlungstage insgesamt 50
Filmstapel bestrahlt wurden, kann daraus ebenfalls auf die Stabilität der oben genannten Parameter
geschlossen werden. Die Informationen sind direkt nach der Bestrahlung zumindest qualitativ ver-
fügbar. Darin liegt der große Vorteil gegenüber CR-39 Stapelbestrahlungen, deren Nachverarbeitung
und Auswertung sehr zeitintensiv ist. Der Nachteil der Filmstapel bei der spektrometrischen Analyse
ist aber, dass die einzelnen Filme nicht selektiv auf einen schmalen Energiebereich empfindlich sind,
sondern das akkumulierte Dosissignal aller Protonen enthalten, die den entsprechenden Film errei-
chen. Dadurch kann aber zumindest eine Untergrenze für die Energie der Protonen definiert werden,
die für das Signal auf dem jeweiligen Film verantwortlich sind. Mit steigender Tiefe im Stapel wird
der Strahlfleck, insbesondere der homogene Bereich, zunehmend schmaler. Das liegt daran, dass die
hochenergetischen Protonen am geringsten vom Dipol abgelenkt werden und entsprechend in hori-
zontaler Richtung nahezu mittig auf die Blende treffen.
Die Schwankung der Dosis-Tiefenverteilung, sowohl während eines Bestrahlungstages als auch zwi-
schen verschiedenen Bestrahlungstagen, ist in Abbildung 5.18 für beide verwendeten IDOCIS-Blen-
den dargestellt. Es ist eine exemplarische und repräsentative Datenauswahl, die aus den 50 zur Refe-
renzdosimetrie bestrahlten Filmstapeln gewonnen wurde. Das Maximum der dargestellten integralen
Dosis
´
ASF
DdA über die gesamte Strahlfleckfläche ASF liegt konstant auf dem dritten EBT-Film. Es
passt für die Verwendung der kleinen Blende im Rahmen der Messgenauigkeit und der Abtastrate,
die durch die Dicke der EBT-Filme vorgegeben ist, sehr gut zur Dosis-Tiefenverteilung des ange-
nommenen Protonen-Energiespektrums nach dessen Korrektur1 (vgl. Abbildung 5.12 und 5.13). Dies
1Beim Vergleich zwischen Messung und Simulation ist zu beachten, dass die Dosisauswertung der EBT-Filme die Dosis
im Bragg-Peak-Bereich um ca. 10−15% unterschätzt (vgl. Abbildung 3.14b).
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Abb. 5.19: Korrelation der zwei Referenzdosimetrie-Systeme FC und EBT-Filme. Außerdem dar-
gestellt sind die jeweiligen Unsicherheiten der Dosiswerte und das Ergebnis einer li-
nearen Kurvenanpassung einschließlich der Anpassungsgüte-Parameter χ2 (Freiheitsgrad-
reduzierte Quadratsumme der Abweichungen) und R2 (Bestimmtheitsmaß).
ist ein weiterer Beleg für die Konstanz der niederenergetischen Abschneidekante im Protonenspek-
trum und für die richtige Position dieser Kante im angenommenen Spektrum. Warum dies für den
Dosis-Tiefenverlauf bei Verwendung der großen Blende nicht gegeben ist, ist derzeit unklar. Die
noch ausstehende Auswertung der entsprechenden CR-39 Stapel wird hier wichtige Indizien liefern.
Der Dosisabfall hinter dem Dosismaximum im Dosis-Tiefenverlauf variiert deutlich – insbesondere
zwischen verschiedenen Bestrahlungstagen und bei Verwendung der kleinen IDOCIS-Blende. Wäh-
rend am Tag 3 teilweise nur die ersten sechs EBT-Filme ein Protonensignal zeigen, liegt die maximale
Protonenenergie am Tag 5 und 6 so hoch, dass alle neun EBT-Filme durchdrungen wurden.
Da für die überwiegende Mehrheit der Zellbestrahlungen (26 von 35) Dosisinformationen von beiden
Referenzdosimetrie-Systemen (EBT-Filme und Faraday Cup) vorliegen, ist es möglich, die Korrela-
tion der beiden Referenzdosimeter zu ermitteln. Diese ist in Abbildung 5.19 gezeigt. Daraus ergeben
sich zwei wichtige Erkenntnisse: (a) Die lineare Korrelation der zwei Detektorsysteme ist außeror-
dentlich gut, was auch durch die angegebenen Anpassungsgüte-Parameter quantifiziert wird, und (b)
die Korrelationsfunktion hat einen Anstieg von 0,93. Das heißt, die absolut bestimmte Dosis der zwei
Systeme weist im Mittel über die Gesamtheit der untersuchten Zellbestrahlungen einen Unterschied
von lediglich 7% auf. Dieser ist kleiner als die Unsicherheit der jeweiligen Referenzdosimetrie-
Systeme (vgl. Tabelle 5.3). Dieses Ergebnis ist insbesondere aufgrund der vielen und teilweise großen
Beiträge zur Dosisunsicherheit nicht selbstverständlich.
Die ermittelten Dosisunsicherheiten berücksichtigen Einflüsse der Dosishomogenität und der Kali-
brierungsstabilität (Unterschiede in der jeweiligen Kalibrierung vor und nach der Zellbestrahlung)
sowie Unsicherheiten in der Zellproben- und Detektorpositionierung und in den Ionisationskammer-
Messungen während der Kalibrierungen und Zellbestrahlungen. Bei der Film-Dosimetrie wurde au-
ßerdem die Unsicherheit in der Bestimmung der absoluten Filmdosis (Unsicherheiten in der Film-
kalibrierung, durch das Einscannen und durch die Filmhomogenität), wie in [Ric09a] vorgestellt,
berücksichtigt. Bei der Faraday Cup-Dosimetrie wurden die Unsicherheiten der Signal-zu-Ladungs-
Kalibrierung (vgl. Abschnitt 3.4.3), der Flächenskalierung auf den interessierenden Strahlfleckbereich
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Tab. 5.3: Mittlere Dosisunsicherheiten über alle Zellbestrahlungen, aufgeschlüsselt nach biologischen
Endpunkten und den beiden Referenzdosimetrie-Systemen. Die jeweiligen Dosisunsicher-
heiten beziehen sich auf ein 95% Konfidenzintervall.
Dosisunsicherheit Residuale DNS-DSB Klonogenes Zellüberleben
Film-Dosimetrie (9,8 ± 4,4)% (26,2 ± 13,0)%
FC-Dosimetrie (24,7 ± 2,8)% (30,6 ± 9,5)%
Gesamt (9,4 ± 3,8)% (19,3 ± 6,5)%
(vgl. Gleichung 3.14) und im Energiespektrum, ebenso wie die Puls-zu-Puls-Fluktuationen in der
Querkalibrierung zwischen Faraday Cup und Ionisationskammer berücksichtigt. Die Bestimmung
der einzelnen Messunsicherheiten und die Fortpflanzung der Unsicherheiten wird im Anhang B4 de-
tailliert beschrieben.
Für die 26 der 35 Zellbestrahlungen, für welche die Dosisinformationen von beiden Dosimetrie-
systemen vorlagen, wurden die deponierte Dosis und die zugehörige Unsicherheit mittels unsicher-
heitsgewichteter Mittelung der beiden unabhängigen Dosiswerte der FC- und Film-Dosimetrie ermit-
telt. Der Vorteil der FC-Dosimetrie ist die schnelle Ermittlung eines Kalibrierfaktors während der
Bestrahlung, während die Referenzdosimetrie mit den EBT-Filmen den Vorteil hat, nicht von den de-
tektierten Schwankungen im Energiespektrum abhängig zu sein. Durch die Kombination der zwei un-
abhängigen Dosimetriemessungen wird die Genauigkeit und Robustheit der Dosisbestimmung stark
verbessert. Dies zeigt auch die Betrachtung der Dosisunsicherheiten, die sich aus den jeweiligen
Referenzdosimetrie-Messungen ergeben (Tabelle 5.3). Beim Endpunkt der residualen DNS-Doppel-
strangbrüche (kleine Blende) führte die Film-Dosimetrie zu wesentlich kleineren Dosisunsicher-
heiten, so dass die Gesamtdosisunsicherheit nur minimal kleiner als die Dosisunsicherheit der Film-
Dosimetrie ist. Dagegen sind die Dosisunsicherheiten beim Endpunkt des klonogenen Zellüberlebens
im Mittel über alle Zellbestrahlungen ungefähr gleich groß. Der Mittelwert der Gesamtunsicherheit
ist bei diesem Endpunkt mit ca. ±20% wesentlich kleiner als die mittleren Dosisunsicherheiten der
beiden Referenzdosimetrien. Das liegt daran, dass für die einzelne Zellbestrahlung eine hohe Dosis-
unsicherheit des einen Dosimetriesystems durch eine niedrigere Unsicherheit des anderen Dosime-
triesystems ausgeglichen werden kann.
In Abbildung 5.20 sind die Dosisunsicherheiten, aufgeschlüsselt für jede einzelne Zellbestrahlung,
dargestellt. Die erreichte mittlere Dosisunsicherheit von ±19% beim Endpunkt des klonogenen Zell-
überlebens ermöglichte eine quantitative Auswertung der strahlenbiologischen Daten. Für den End-
punkt der residualen DNS-Doppelstrangbrüche wurde sogar eine mittlere Dosisunsicherheit von nur
ca. ±10% erreicht. Damit liegt die Unsicherheit nur geringfügig über der an klassischen Beschleu-
nigern erreichten Dosisunsicherheit für Zellbestrahlungen (3-5 % am klinischen Elektronen-Linear-
beschleuniger und am Tandembeschleuniger).
5.4 Diskussion
Die vorgestellte systematische strahlenbiologische Untersuchung laserbeschleunigter Protonen zählt
zu den weltweit ersten Experimenten auf dem Gebiet. Insbesondere die hohe Protonenenergie, die
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Abb. 5.20: Gesamt-Dosisunsicherheit für die einzelnen Zellprobenbestrahlungen zusammen mit der
mittleren Dosisunsicherheit getrennt für beide biologischen Endpunkte.
Aufnahme einer Dosis-Effekt-Kurve und die Präzision der Dosisbestimmung zeichnen diese Stu-
die gegenüber den wenigen anderen strahlenbiologischen Experimenten [Yog09, Yog11] mit laser-
beschleunigten Protonen aus. Dank der angewendeten Echtzeit-Dosimetrie konnten die Proben mit
einer vorher vorgegebenen Dosis bestrahlt werden und diese Bestrahlung in Echtzeit überwacht und
kontrolliert werden.
Neben der experimentellen Optimierung des DRACO-Lasersystems und des Beschleunigungsprozes-
ses schafften die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Vorarbeiten zur Entwicklung, Charak-
terisierung und Kalibrierung eines integrierten Dosimetrie- und Zellbestrahlungssystems zusammen
mit dem Energiefilter-Einsatz die Voraussetzungen für systematische, strahlenbiologisch quantitativ
auswertbare Zellbestrahlungen. Aufgrund seiner Flexibilität konnte das IDOCIS sowohl am konven-
tionellen als auch am Laser-Teilchenbeschleuniger eingesetzt werden, wodurch zusätzliche Unsicher-
heiten im Vergleich der biologischen Wirksamkeit zwischen beiden Strahlenqualitäten vermieden
wurden.
Die hohen Anforderungen an die Präzision der Absolutdosis-Bestimmung forderten insbesondere für
die Experimente am Laser-Teilchenbeschleuniger Konsequenzen, welche die Komplexität und den
Umfang der aufgrund der Interdisziplinarität ohnehin anspruchsvollen Experimente nochmals erhöh-
ten. So mussten niederenergetische Protonen mindestens unterhalb von 6MeV im Vakuum heraus-
gefiltert werden. Dadurch konnte der Großteil der beschleunigten Protonen nicht für die Bestrah-
lung genutzt werden. Das hatte wiederum eine entsprechend kleinere Pulsdosis zur Folge. Außerdem
war aufgrund der Schwankungen verschiedenster Parameter der Strahlenqualität (Energiespektrum,
Dosishomogenität, Pulsdosis) und der daraus resultierenden Schwankung der Querkalibrierung zwi-
schen Echtzeit- und Referenzdosimeter ein großer Umfang an dosimetrischen Messungen vor und
nach jeder Zellbestrahlung notwendig. So wurde etwa die Hälfte der insgesamt für die systema-
tische Zellbestrahlungskampagne applizierten 4179 Laserpulse zur Dosimetrie verwendet. Um die
daraus entstehenden Belastungen für das Laser-System einordnen zu können, sei erwähnt, dass für
Grundlagen-Physikexperimente, wozu die Hochintensitätslaser im Regelfall verwendet werden, an
einem typischen Experimenttag eine Pulsanzahl im niedrigen zweistelligen Bereich und bei manchen
Lasersystemen sogar nur im einstelligen Bereich abgegeben wird.
Insbesondere die Verwendung zweier unabhängiger Referenzdosimetrie-Systeme und die präzise Be-
stimmung des Energiespektrums am Zellort – ebenfalls mit voneinander unabhängigen Messsystemen
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– ermöglichten es, die absolut an die Zell-Monolayer deponierte Dosis mit einer Unsicherheit im
Bereich von ±10% zu bestimmen. Dies gilt für den biologischen Endpunkt der residualen DNS-
Doppelstrangbrüche 24h nach Bestrahlung, für den eine komplette Dosis-Effekt-Kurve bestimmt
wurde. Aber auch bei den schwierigeren Bestrahlungen für den Endpunkt des klonogenen Zellüber-
lebens konnten die bestrahlten Proben bei einer Dosisunsicherheit von±20% quantitativ ausgewertet
werden. Insgesamt konnte durch die Untersuchung zweier verschiedener biologischer Endpunkte die
Aussagekraft der strahlenbiologischen Ergebnisse erhöht werden.
Bei beiden Endpunkten konnte kein signifikanter Unterschied in der relativen biologischen Wirk-
samkeit zwischen ultrakurz gepulsten, laserbeschleunigten Protonen und dem kontinuierlichen Proto-
nenstrahl vom Tandembeschleuniger gefunden werden [Las11]. Diese Ergebnisse sind in Konsistenz
mit der Gesamtheit der Ergebnisse, die für laserbeschleunigte Elektronen erhalten wurde. Damit er-
möglichen die im Rahmen dieser Arbeit vorgestellten Experimente die nächste Stufe auf dem trans-
lationalen Weg zur Anwendung der Laser-Teilchenbeschleunigung in der Strahlentherapie, und zwar
die in vivo Untersuchungen, anzugehen.
6 Zusammenfassung / Summary
Die Anwendung von Hochintensitätslasern zur Beschleunigung von Teilchen bietet eine Alternative
zu klassischen Teilchenbeschleunigern und den von diesen erzeugten Strahlenqualitäten. Nach großen
Fortschritten auf dem Gebiet der Laser-Teilchenbeschleunigung wurde die Anwendung der neuen
Technologie in der klinischen Ionentherapie vorgeschlagen und diskutiert. Bevor es dazu kommen
kann, muss aber neben der Verbesserung der Strahleigenschaften, wie z. B. der Erhöhung der Energie,
und der Stabilität der Teilchenbeschleunigung auch eine geeignete physikalische und dosimetrische
Charakterisierung entwickelt und die biologische Wirksamkeit dieser neuartigen, ultrakurz gepuls-
ten Strahlenqualität mit extrem hoher Pulsdosisleistung untersucht werden. Dies erfordert eine ganze
Reihe von umfangreichen Experimenten der notwendigen Translationskette, angefangen von in vitro
Zellbestrahlungen über in vivo Studien bis hin zu präklinischen Untersuchungen und ersten klinischen
Studien. Hierzu wurden das Verbundprojekt onCOOPtics gegründet und in einem ersten Schritt in vi-
tro Zellbestrahlungen zur Untersuchung der biologischen Wirksamkeit laserbeschleunigter Teilchen
durchgeführt. Dazu wurden Dosis-Effekt-Kurven für humane Tumor- und Normalgewebs-Zelllinien
jeweils für mehrere biologische Endpunkte bestimmt. Begonnen wurde dabei mit der umfangrei-
chen Untersuchung laserbeschleunigter Elektronen am JeTi-Lasersystem in Jena, auf welche zum
Zeitpunkt der Verfügbarkeit des DRACO-Lasersystems in Dresden die dosimetrische und strahlen-
biologische Charakterisierung laserbeschleunigter Protonen an diesem Lasersystem folgte.
Dabei stellte die Entwicklung einer präzisen Dosimetrie zur Bestimmung der applizierten Dosis auf-
grund der Strahleigenschaften laserbeschleunigter Teilchen eine große Herausforderung dar. Sie ist
aber sowohl im Hinblick auf eine spätere klinische Anwendung als auch für die Durchführung quan-
titativer strahlenbiologischer Experimente obligatorisch. Diese Arbeit, die im Rahmen des Verbund-
projektes entstanden ist, leistet dazu in vielfacher Hinsicht einen wesentlichen Beitrag:
Erstens wurden geeignete Detektoren zur präzisen dosimetrischen Charakterisierung laserbeschleu-
nigter Elektronen und Protonen entwickelt, optimiert und charakterisiert sowie präzise kalibriert.
So wurden umfangreiche Studien zu verschiedenen Eigenschaften der auch in der klinischen Do-
simetrie angewandten radiochromischen Filme durchgeführt und die Filme entsprechend kalibriert.
Dabei wurden neue Erkenntnisse u. a. über deren Energieabhängigkeit gewonnen, die für zahlrei-
che Anwendungen der Filme von Bedeutung sind. Weiterhin wurden verschiedene Ionisationskam-
mern zur Echtzeit-Strahlmonitorierung von laserbeschleunigten Elektronen und Protonen ausgewählt
und dosimetrisch charakterisiert. Zudem wurde der Einsatz von CR-39 Festkörperspurdetektoren zur
spektroskopischen Untersuchung laserbeschleunigter Protonen etabliert, indem die Nachverarbeitung
und Auslesung der Detektoren charakterisiert und optimiert wurden und außerdem eine retrospektive
Filterprozedur der detektierten Krater entwickelt und angewendet wurde. Ferner wurde ein Faraday
Cup, der auf die speziellen Eigenschaften derzeitiger laserbeschleunigter Protonen-Strahlenqualitäten
abgestimmt ist, entwickelt, charakterisiert und mit drei voneinander unabhängigen Methoden kali-
briert. Die radiochromischen Filme und der Faraday Cup konnten daraufhin als Referenzdosimeter
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sowohl an den konventionellen als auch an den neuartigen Laser-Teilchenbeschleunigern erfolgreich
eingesetzt werden.
Zweitens bildete die durchgeführte Echtzeit- und Referenzdosimetrie laserbeschleunigter Elektronen
die Grundlage für die weltweit ersten systematischen Zellbestrahlungsexperimente dieser Strahlen-
qualität. Dabei konnten trotz großer Pulsdosisschwankungen alle Anforderungen bezüglich Dosis-
homogenität, Strahlstabilität, präziser Deposition einer vorgegebenen Dosis und Unsicherheit der
bestimmten applizierten Dosis, die für eine quantitative Auswertung der radiobiologischen Daten
notwendig sind, erfüllt werden. Exemplarisch sei die bestimmte Gesamt-Dosisunsicherheit von unter
10% genannt.
Drittens wurden auch laserbeschleunigte Protonen so präzise dosimetrisch monitoriert und charak-
terisiert, dass auch mit dieser Strahlenqualität quantitative strahlenbiologische Untersuchungen durch-
geführt werden konnten. Herausgefordert durch die kurze Reichweite der Protonen im Submillimeter-
bereich und das breite Energiespektrum dieser Strahlenqualität, gelang dies neben der Charakterisie-
rung und Kalibrierung der einzelnen Detektoren durch die Konzeption und Realisierung eines inte-
grierten Dosimetrie- und Zellbestrahlungssystems (IDOCIS). Weltweit erstmalig wurde eine Echtzeit-
Strahlmonitorierung während der Zellbestrahlungen mit laserbeschleunigten Protonen durchgeführt,
die sowohl zur kontrollierten Applikation einer vorgegebenen Dosis und zur Strahlüberwachung als
auch zusammen mit der durchgeführten Referenzdosimetrie zur hochpräzisen Bestimmung der abso-
lut in den Zellen deponierten Dosis diente. Außerdem trug die parallele und redundante Verwendung
zweier voneinander unabhängiger Referenzdosimetrie-Systeme erheblich zur Erreichung einer ho-
hen Zuverlässigkeit und Sicherheit bei. Die Unsicherheit in der bestimmten deponierten Dosis betrug
entsprechend für den Endpunkt der residualen DNS-Doppelstrangbrüche 24h nach Bestrahlung, für
den eine vollständige Dosis-Effekt-Kurve ermittelt wurde, nur ca. 10%. Die Unsicherheit liegt da-
mit schon fast in dem Bereich, der an klinisch angewandten Beschleunigern zulässig ist (3− 5%).
Dagegen konnte zu Beginn dieser Arbeit die Dosis laserbeschleunigter Protonen nur mit einer Unge-
nauigkeit von mehr als 50% abgeschätzt werden.
Viertens wurden die zur Bestimmung der relativen biologischen Wirksamkeit notwendigen Ver-
gleichsbestrahlungen mit konventionellen Elektronen- und Protonenstrahlenquellen und die zur Ver-
gleichbarkeit der konventionellen und laserbeschleunigten Strahlenqualitäten erforderlichen Refe-
renzbestrahlungen mit 200kVp Röntgenröhren im Rahmen dieser Arbeit ebenfalls dosimetrisch opti-
miert und genau charakterisiert.
Die dosimetrischen Ergebnisse der vorliegenden Arbeit waren eine notwendige Voraussetzung für die
im Rahmen anderer Arbeiten [Las11, Las12] vollzogene strahlenbiologische Auswertung der durch-
geführten Zellbestrahlungen. Dabei wurde insgesamt kein signifikanter Unterschied in der strahlen-
biologischen Wirksamkeit zwischen laserbeschleunigten, ultrakurz gepulsten und konventionellen,
kontinuierlichen Strahlenqualitäten weder für Elektronen noch für Protonen festgestellt. Durch die
Konsistenz dieser Ergebnisse für beide Teilchenarten und unterschiedliche biologische Endpunkte
ist damit die nächste Stufe auf dem translationalen Weg hin zur klinischen Anwendung laserbe-
schleunigter Teilchen begehbar: Die Durchführung von in vivo Untersuchungen. Dabei muss zwar
von einer zweidimensionalen (Zell-Monolayer) auf eine dreidimensionale Zielvolumenbestrahlung
(Tumor) übergegangen werden, wobei aber die im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelten Do-
simetrieverfahren und Detektoren auch bei den Tierbestrahlungen angewendet und eingesetzt werden
können.
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Summary
The application of high-intensity lasers for particle acceleration provides an alternative to conven-
tional particle accelerators and also alternative beam qualities. Soon after the recent progress in the
field of laser particle acceleration, its application in clinical ion therapy was proposed and discussed
widely. Besides the improvement of the beam properties (increasing of beam energy and stability
of particle acceleration process, e. g.) a capable physical and dosimetric characterization has to be
developed before the technology can be applied in cancer therapy. The same is true for investigation
of the biological effectiveness of this new, ultra-short pulsed beam quality with extremely high pulse
dose rate. Hence, the whole translational chain, beginning from in vitro cell irradiation over in vivo
studies to the point of preclinical investigations and first clinical trials, is necessary. For this reason,
in a first step the joint research project onCOOPtics was founded and in vitro cell irradiation experi-
ments were performed to study the biological effectiveness of laser accelerated particles. Therefore,
dose-effect-curves for tumor and normal tissue cell lines were determined for different biological end-
points. Starting with extensive experiments with laser accelerated electrons at the JeTi laser system in
Jena, the investigations were continued with dosimetric and radiobiological characterization of laser
accelerated protons at the DRACO laser system in Dresden shortly after the DRACO laser started its
operation.
In this process, the development of a precise dosimetry for determination of the applied dose posed a
great challenge due to the beam properties of laser accelerated particles. However, this is a crucial and
compulsive requirement for both, the future clinical application and also for the realization of quan-
titative radiobiological experiments. Compiled in the onCOOPtics framework, this paper contributed
to this task in multiple key aspects:
Firstly, capable detectors for precise dosimetric characterization of laser accelerated electrons and
protons were developed, optimized and characterized as well as precisely calibrated. Thus, com-
prehensive investigations were performed studying different properties of radiochromic films which
are also applied in clinical dosimetry. In addition, these films were precisely calibrated for different
beam qualities. Thereby, new findings of the energy dependence of radiochromic films were obtained
which are of importance for numerous applications of these films. Moreover, different ionization
chambers for real-time beam monitoring of laser accelerated electrons and protons were selected and
characterized. Furthermore, the application of CR-39 solid state track detectors was established for
spectroscopic investigations of laser accelerated protons by characterizing and optimizing the post-
irradiation processing and the readout of the detectors. Also a retrospective filter procedure of the
detected tracks was developed and applied. Moreover, a Faraday Cup adjusted to the special prop-
erties of current laser accelerated proton beam qualities was developed, characterized and precisely
calibrated by means of three independent calibration methods. Finally, the radiochromic films and
the Faraday Cup could be used as reference dosimeters both for conventional accelerators and also
for novel laser particle accelerators.
Secondly, the performed real-time and reference dosimetry of laser accelerated electrons was the
prerequisite of the first systematic cell irradiation experiments with this beam quality worldwide.
Despite high pulse dose fluctuations, all requirements were satisfied concerning dose homogeneity,
beam stability, precise deposition of a prescribed dose and uncertainty of the applied dose, that are all
necessary for a quantitative evaluation of the radiobiological data. Exemplary, a total dose uncertainty
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below 10% was reached.
Thirdly, laser accelerated protons were precisely monitored and characterized allowing quantitative,
well-founded radiobiological investigations with this beam quality. This task was very much chal-
lenged by the short range of the protons in the sub-millimeter range and the broad energy spectrum
of the beam quality. It was succeeded not only due to the comprehensive characterization and precise
calibration of the different detectors but also due to the conception and realization of an integrated
dosimetry and cell irradiation system (IDOCIS). For the first time, a real-time beam monitoring dur-
ing cell irradiation with laser accelerated protons was performed. This real-time monitoring was not
only used for controlled application of the prescribed dose and beam monitoring and also – together
with the performed reference dosimetry – for precise determination of the deposited dose at cell lo-
cation. In addition, high reliability and safety was considerably ensured by using two independent
reference dosimetry systems in parallel. Hence, the determined uncertainty of the deposited dose
was only about 10% for the biological endpoint of the residual DNA double strand breaks 24h after
irradiation. For this endpoint a complete dose-effect-curve was obtained. Therefore, the achieved
uncertainty is almost as small as necessary at clinically applied accelerators (3− 5%). In contrast,
at the beginning of this work the dose of laser accelerated protons could only be estimated with an
uncertainty of more than 50%.
Fourthly, both the comparison irradiation at conventional electron and proton radiation sources and
the reference irradiation at 200kVp X-ray sources were also dosimetrically optimized and precisely
characterized. Whereas the comparison irradiation is necessary for the determination of the relative
biological effectiveness between conventional and laser accelerated beam qualities, the reference ir-
radiation is required for the comparability of the experiments with conventional and laser accelerated
beam qualities taking place at different locations and at different times.
The dosimetric results of this paper were an obligatory requirement for the radiobiological analysis of
the realized cell irradiation experiments that is the subject of other papers [Las11, Las12]. Overall, no
significant difference in the radiobiological effectiveness between laser accelerated, ultra-short pulsed
and conventional, continuous beam qualities was found neither for electrons nor for protons. Due to
the consistency for both types of particles and for different biological endpoints, the next step on the
translational way to the clinical application of laser accelerated particles becomes feasible. That is the
realization of in vivo studies. Thereby target volume irradiation has to be transformed from two (cell
mono layer) to three dimensions (tumor). However, it is possible to use the dosimetric procedures
and detectors developed in the present paper also for animal irradiation.
A Übersicht durchgeführter Experimente
Tabelle A.1: Kurzübersicht über die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Strahlenquellen und die
jeweils durchgeführten Experimente.
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B Unsicherheitsabschätzung
Das Maß an Präzision der Dosisbestimmung hat in dieser Arbeit und auch in der klinischen Dosime-
trie eine herausragende Bedeutung, entscheidet es doch über die Aussagekraft der radiobiologischen
Daten und die Sicherheit des Patienten. Nicht die Dosisbestimmung laserbeschleunigter Teilchen ist
schwierig, sondern diese mit einer ausreichenden Genauigkeit durchzuführen. Deshalb sollen an die-
ser Stelle die umfangreichen und teilweise komplexen Abschätzungen der Unsicherheit der im Rah-
men dieser Arbeit bestimmten Dosisangaben zumindest teilweise vorgestellt werden.
Alle Unsicherheitsberechnungen orientieren sich an den Richtlinien des Guide of Uncertainty Measu-
rement (GUM) [GUM08]. Diese sieht unter anderem vor, auch sogenannte systematische Unsicher-
heiten, präziser ausgedrückt alle Unsicherheiten, die nicht mit statistischer Analyse bestimmt wurden
(Unsicherheiten nach Typ B), als statistische Unsicherheiten zu interpretieren. Dazu wird für jede
Eingangsgröße x des Typs B eine Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion angenommen. Diese erstreckt
sich bei symmetrischen Verteilungen über ein Intervall von [a− = Mx − a, a+ = Mx + a] um den
bestimmten Messwert Mx, in dem alle möglichen, unsicherheitsbehafteten Messwerte liegen müs-
sen. Die sogenannte Standardmessunsicherheit u einer Eingangsgröße vom Typ B ergibt sich durch
Multiplikation der Halbwertsbreite a des oben angegebenen Intervalls mit einem Faktor g, der im
Folgenden als GUM-Faktor bezeichnet werden soll:
u(x) = g ·a(x). (B.1)
Zum Beispiel ergibt sich für eine Rechteckverteilung g= 1/
√
3, für eine Dreieckverteilung g = 1/
√
6
und für eine Gauß-Verteilung g = 1. Durch dieses Vorgehen können alle Einflüsse auf die Mess-
genauigkeit, unabhängig von ihrer Herkunft, gleich behandelt werden. Das Verfahren lässt sich mit
Mitteln Bayesscher Statistik begründen. Die kombinierte Standardunsicherheit u(y(xi)) ergibt sich
dann für mehrere unkorrelierte Eingangsgrößen xi durch das Gaußsche Unsicherheitsfortpflanzungs-
gesetz (root-mean-square-Verfahren mit entsprechenden Sensitivitätskoeffizienten).
Der Vorteil dieses Verfahrens ist es, dass das Ergebnis der kombinierten Messunsicherheit u(y) statis-
tisch als Standardabweichung interpretiert werden kann. In dieser Arbeit wurden alle Messunsicher-
heiten mit dem Erweiterungsfaktor k = 2 multipliziert, um die sogenannte erweiterte Messunsicher-
heit U(y) zu erhalten. Dadurch kann gesagt werden, dass der Messwert mit einer Wahrscheinlichkeit
von 95 % im Intervall y±U(y) liegt. Der Erweiterungsfaktor kann natürlich auch auf die Einzel-
Standardunsicherheiten angewendet werden.
B1 Zellbestrahlungen an den 200kVp Röntgenröhren
Die applizierte Dosis wird an den verwendeten Röntgenröhren über die Länge der Bestrahlungsdauer
t gesteuert. Während der Referenzdosimetrie werden sowohl die Dosis Dt0 während des Hochfahr-
B Unsicherheitsabschätzung 111
Tabelle B.1: Zusammenstellung der Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der Röntgenröhren-
Dosimetrie. Der angegebene Unsicherheitsbereich zur Dosishomogenität fasst die Er-
gebnisse der Homogenitätsmessungen an den verschiedenen verwendeten Röntgenröh-
ren und Bestrahlungsfeldgrößen zusammen. Die Unsicherheiten der Elektrometer- und
Ionisationskammer-Kalibrierungen wurden mit einem GUM-Faktor von 1 berücksich-
tigt, da die Unsicherheiten bereits vom Kalibrierdienst (PTW Freiburg GmbH) nach der
GUM-Richtlinie [GUM08] berechnet wurden.
Einfluss Bezeichnung Typ Faktor g U(x)/%
Dosishomogenität ∆D˙Hom A 1 2−5
Elektrometer ∆D˙Elektrom B 1 0,5
IC-Kalibrierung ∆D˙IC B 1 3,3
Bestrahlungszeit ∆t B - ∆tt =
t−tr
t
zeitraumes t0 (t0 ≤ t) sowie die Dosisleistung D˙ nach dem Hochfahren bestimmt, um dem Anstieg
in der Dosisleistung während des Hochfahrens des Röhrenstromes der Röntgenröhre Rechnung zu
tragen. Damit berechnet sich die applizierte Dosis wie folgt:
D = Dt0 +(t− t0) · D˙. (B.2)
Entsprechend gilt für deren Unsicherheit ∆D1:
∆D = ∆Dt0 +(t− t0) ·∆D˙+ D˙ ·∆t. (B.3)
Da sich die relativen Unsicherheiten von Dt0und D˙ aufgrund identischer Messverfahren und Unsi-
cherheitseinflüsse nicht unterscheiden:
∆Dt0
Dt0
=
∆D˙
D˙
, (B.4)
lässt sich Gleichung B.3 wie folgt ausdrücken:
∆D =
∆D˙
D˙
[
Dt0 +(t− t0) · D˙
]
+ D˙ ·∆t. (B.5)
Der Ausdruck in der Klammer entspricht der deponierten Dosis D, so dass sich für die absolute
Unsicherheit ergibt:
∆D =
∆D˙
D˙
·D+ D˙ ·∆t. (B.6)
Die nach Gleichung B.2 berechneten Bestrahlungszeiten in Abhängigkeit von der gewünschten zu
applizierenden Dosis müssen gerundet werden, da die Röntgenröhrensteuerungen nur ganzzahlige
Sekundenwerte akzeptieren. Somit ergibt sich ∆t aus der Differenz zwischen gewünschter Bestrah-
lungszeit t und einstellbarer, gerundeter Bestrahlungszeit tr. Da es sich nicht um eine Unsicherheit im
eigentlichen Sinne, sondern um einen bekannten Fehler handelt, wird er in Gleichung B.6 linear zur
Unsicherheit der Dosisleistungsmessung addiert.
Die Unsicherheit der Dosisleistungsmessung ergibt sich aus den Einzelunsicherheiten der Dosis-
1Der Hochfahrzeitraum wurde mit t0 = 20s fest definiert und ist deswegen nicht mit einer Unsicherheit behaftet.
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homogenität ∆D˙Hom, der Ionisationskammer- und Elektrometer-Kalibrierung ∆D˙IC bzw. ∆D˙Elektrom
entsprechend des Gaußschen Unsicherheitsfortpflanzungsgesetzes und der GUM-Richtlinie zu1:
∆D˙
D˙
=
√(
∆D˙Hom
D˙
)2
+
(
∆D˙Elektrom
D˙
)2
+
(
∆D˙IC
D˙
)2
. (B.7)
Die Einzelunsicherheiten sind in Tabelle B.1 mit den angewendeten GUM-Faktoren und den sich
ergebenden Standardunsicherheiten angegeben. Mit den Gleichungen B.6 und B.7 ergibt sich eine
kombinierte, erweiterte Messunsicherheit von etwa U(D) = 4−6%.
B2 Zellbestrahlungen am JeTi-Laserbeschleuniger
Die Referenzdosimetrie während der Zellbestrahlungsexperimente am JeTi-Laser wurde mit EBT-
Filmen durchgeführt. Die Dosisbestimmung erfolgt anhand des Dosis-Tiefen-Korrekturfaktors kTD
und der mit den EBT-Filmen bestimmten Filmdosis, die von deren netto-optischer Dichte netOD
abhängt (vgl. Abschnitt 3.3.1):
D = kTD ·DFilm(netOD) = kTD · (aqnetOD+bqnetODcq). (B.8)
Entsprechend ergibt sich die Gesamtdosisunsicherheit zu:
∆D
D
=
√(
∆kTD
kTD
)2
+
(
∆DFilm
DFilm
)2
. (B.9)
Als Unsicherheit des Dosis-Tiefen-Korrekturfaktors kTD wurde die Schwankungsbreite des für die
jeweiligen Bestrahlungstage ermittelten und angewendeten Dosis-Tiefen-Korrekturfaktors herange-
zogen. Dadurch wurde berücksichtigt, dass der Korrekturfaktor aufgrund von Veränderungen im
Energiespektrum auch zwischen verschiedenen Tagen variieren könnte. Die Unsicherheit des Dosis-
Tiefen-Korrekturfaktors ∆kTD ist zusammen mit allen weiteren Unsicherheitseinflüssen in Tabelle B.2
quantitativ angegeben.
Die Unsicherheit der mit den EBT-Filmen ermittelten Dosis an Zellposition wurde nach der GUM
und dem Unsicherheitsfortpflanzungsgesetz aus den Einzelunsicherheiten der netto-optischen Dichte
∆netOD, der Unsicherheit der Filmkalibrierung4DKalib und der Unsicherheit durch Inhomogenitäten
in der Dosisverteilung über der Bestrahlungsfläche ∆DHom ermittelt:
4DFilm =
√
(aq+bqcqnetODcq−1)24netOD2+4D2Kalib+4D2Hom. (B.10)
Die Berechnung der durch Dosisinhomogenitäten hervorgerufenen Dosisunsicherheit ∆DHom wurde
bereits im Abschnitt 4.2.3 vorgestellt und das Ergebnis für die JeTi-Zellbestrahlungen angegeben. Die
Bestimmung der verbleibenden Einzelunsicherheiten wird im Folgenden vorgestellt.
1Die Unsicherheiten der im Abschnitt 4.1.1 vorgestellten Korrekturfaktoren, die den Unterschieden zwischen dem rea-
len Aufbau und dem Referenzdosimetrie-Aufbau Rechnung tragen sollen, wurden als Unsicherheiten zweiter Ordnung
betrachtet und bei der Unsicherheitsabschätzung vernachlässigt.
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Abbildung B.1: Relative Dosisunsicherheit, die durch die Unsicherheit in der netOD hervorgerufen
wird, aufgetragen über der Dosis D für die EBT-Filmkalibrierung für 6MeV Elektro-
nen vom März 2008. Blau dargestellt ist die angepasste, lineare Modellfunktion, mit
der die Unsicherheit für eine vorgegebene Dosis bestimmt werden kann.
B2.1 Bestimmung von ∆netOD
Die Unsicherheit von netOD muss an zwei Stellen berücksichtigt werden. Zum einen bei der Film-
kalibrierung, bei der die bekannte Dosis D über dem gemessenen netOD-Wert aufgetragen wird und
zum anderen bei der Bestimmung der Unsicherheit einer mittels Filmkalibrierung ermittelten Dosis
(vgl. Gleichung B.10).
netOD-Unsicherheit bei Filmkalibrierung (mehrere Filme identisch bestrahlt)
Im ersten Fall werden mehrere Filme mit der gleichen bekannten Dosis bestrahlt, um vorhandene sta-
tistische Einflüsse (Filminhomogenität, Scanfeld-Inhomogenität, Scan-zu-Scan-Variationen) zu be-
rücksichtigen. Der gemittelte netOD-Wert der bestrahlten Filme ergibt sich aus dem mittleren Pixel-
wert der bestrahlten Filme It(D) und dem mittleren Pixelwert der unbestrahlten Filme It(0) gemäß
Gleichung 3.2 im Abschnitt 3.3.1. Dementsprechend lässt sich dessen Unsicherheit (Typ A) aus den
Standardabweichungen der gemessenen mittleren Pixelwerte σIt(D), σIt(0) ermitteln:
∆netOD(D) =
1
ln10
√√√√(2σIt(D)
It(D)
)2
+
(
2σIt(0)
It(0)
)2
. (B.11)
netOD-Unsicherheit bei Einzelfilmbestrahlung (zur Dosisbestimmung)
Im zweiten Fall, also der Bestimmung der netOD-Unsicherheit eines Filmes (keine Experiment-
wiederholung) kann davon ausgegangen werden, dass die statistischen Einflüsse vergleichbar mit
denen bei der Filmkalibrierung ermittelten Werten sind. Deshalb werden in diesem Fall die im Rah-
men der Filmkalibrierung ermittelten netOD-Unsicherheiten (Gleichung B.11) übernommen. Aus
praktischen Gründen werden die netOD-Unsicherheiten in daraus resultierende Dosisunsicherheiten
umgerechnet:
4DnetOD = (aq+bqcqnetODcq−1)4netOD. (B.12)
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Abbildung B.2: Einfluss der EBT-Film-Kalibrierkurve auf die Dosisunsicherheit anhand der Kali-
brierung der EBT-Filme für Elektronen vom März 2008: (a) Kalibrierkurve mit 95 %
Konfidenzband (punktierte Linien); (b) Relative Dosis-Unsicherheit, die durch die
Unsicherheit der Kalibrierkurve verursacht wird, über der Dosis D.
Da die netOD-Unsicherheit und damit auch 4DnetOD dosisabhängig ist, wird 4DnetODD über der Do-
sis dargestellt und eine geeignete Modellfunktion an die Datenpunkte angepasst. Mit Hilfe der so
ermittelten Funktion 4DnetODD (D) kann aus der der netOD zugeordneten Dosis der Einfluss der netOD-
Unsicherheit auf die bestimmte Dosis ermittelt werden.
Abbildung B.1 zeigt die Datenwerte und die angepasste Funktion für die bei den JeTi-Experimenten
verwendete Filmkalibrierung. Auf eine Betrachtung der Unsicherheiten der Regressionsgeraden kann
verzichtet werden, da es sich dabei um Einflüsse höherer Ordnung handelt.
B2.2 Bestimmung von 4DKalib
Die Unsicherheit der Filmkalibrierung setzt sich aus zwei Komponenten zusammen: Der Unsicher-
heit der Kalibrierkurve4DKalibrierkurve und der Dosis-Unsicherheit der einzelnen Messpunkte der Ka-
librierkurve ∆DDosimetrie, die auch für die aus der (idealen) Kalibrierkurve bestimmte Dosis erhalten
bleibt. Diese zwei Komponenten werden entsprechend der GUM-Richtlinie quadratisch addiert:
4DKalib =
√
4D2Kalibrierkurve+4D2Dosimetrie. (B.13)
Dosis-Unsicherheit der Einzelmesswerte der Kalibrierung 4DDosimetrie
Die Dosis-Unsicherheit der Einzelmesswerte der Filmkalibrierung an einem klinischen Elektronen-
Linearbeschleuniger ergibt sich durch eine Abschätzung der Halbwertsbreite der Wahrscheinlich-
keitsdichteverteilung der Dosismesswerte um die tatsächlich applizierte Dosis von a = 0,04 ·D und
der Anwendung eines GUM-Faktors von g = 1/
√
3 (Annahme Rechteckverteilung, da keine näheren
Informationen über die Wahrscheinlichkeitsdichteverteilung vorlagen).
Dosis-Unsicherheit der Kalibrierkurve 4DKalibrierkurve
Die Kalibrierkurve D(netOD), mit der anhand des ermittelten netOD-Wertes die Dosis bestimmt wer-
den kann, wird durch Darstellen der bekannten Dosis D über den ermittelten netOD-Werten und eine
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Tabelle B.2: Zusammenstellung der Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der Dosimetrie der Zell-
bestrahlungen am JeTi-Laser-Teilchenbeschleuniger.
Einfluss Bezeichnung Typ Faktor g U(x)/%
Dosis-Tiefenkorrektur ∆kTD A 1 2,3
Dosishomogenität ∆DHom A 1 0,3−7,3
Netto-optische Dichte ∆DnetOD B 1 2,0−4,8
Dosimetrie Filmkalibrierung ∆DDosimetrie B 1/
√
3 2√
3
·4
Kalibrierkurve ∆DKalibrierkurve B 1 1,2−6,3
nichtlineare Kurvenanpassung mit der Funktion 3.3 ermittelt. Dabei werden die y- und x-Unsicher-
heitsbalken (nach Umrechnung in Dosisunsicherheiten gemäß Gleichung B.12) als Wichtung benutzt.
Der y-Unsicherheitsbalken ergibt sich aus der Dosimetrie-Unsicherheit4DDosimetrie. Abbildung B.2a
zeigt die Kalibrierkurve der verwendeten Filmkalibrierung.
Der Einfluss der Unsicherheit der Kalibrierkurve auf die Dosisbestimmung 4DKalibrierkurve wird an-
hand des 95 % Konfidenzbandes der Kalibrierkurve ermittelt. Dazu wurde die Differenz des Do-
siswertes der Kalibrierkurve und des Dosiswertes des Konfidenzbandes (also die halbe Breite des
Konfidenzbandes) für eine große Anzahl an netOD-Werten im interessierenden Bereich ermittelt und
eine geeignete dosisabhängige Funktion an diese Datenpunkte angepasst. Damit ist es möglich, die
Unsicherheit4DKalibrierkurve in Abhängigkeit von der Dosis anzugeben (vgl. Abbildung B.2b).
B3 Zellbestrahlungen am HZDR-Tandembeschleuniger
B3.1 Detaillierte Darstellung der Dosisberechnung
Die bei den Zellbestrahlungen am HZDR-Tandembeschleuniger in den Zellen applizierte Dosis be-
rechnet sich aus der effektiven Fläche Aeff, dem Absolutkalibrierfaktor des FC kFC, dem mittleren
Querkalibrierfaktor zwischen FC und GSI-Ionisationskammer kFC-IC an einem Bestrahlungstag, dem
IC-Signal während der Zellbestrahlung MIC und dem mittleren Massenstoßbremsvermögen Scol/ρ
wie folgt:
D =
1
Aeff
· kFC · kFC-IC ·MIC
e
· Scol
ρ
. (B.14)
Diese Berechnung beruht auf Gleichung 3.11 im Abschnitt 3.4 zur FC-Absolutdosimetrie. Da der
Faraday Cup während den Zellbestrahlungen nicht eingesetzt werden kann, wird er gegen die GSI-
Ionisationskammer querkalibriert. Der Querkalibrierfaktor wird durch Bestimmung des Verhältnisses
des Messwertes des Faraday Cups und der Ionisationskammer McalIC in synchronen Messungen be-
stimmt. Dabei ist zu beachten, dass sich der Messwert des FC aus der Differenz des angezeigten
Signals McalFC und eines mittleren Untergrundsignals MFC0 ergibt. Das Verhältnis von FC- und IC-
Signal wird über mehrere Messungen n in einer Messserie gemittelt, so dass der Querkalibrierfaktor
wie folgt definiert werden kann:
kFC-IC =
1
n
n
∑
i=1
McalFCi−MFC0
McalICi
. (B.15)
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Tabelle B.3: Zusammenstellung der Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der Zellbestrahlungs-
Dosimetrie am HZDR-Tandembeschleuniger.
Einfluss Bezeichnung Typ Faktor g U(x)/%
Effektive Fläche ∆Aeff B 1/
√
3 2√
3
·3
FC-Absolutkalibrierfaktor ∆kFC B 1 1,4
FC-IC-Querkalibrierfaktor ∆kFC-IC A 1 0,5−0,7
IC-Messsignal ∆MIC A 1 0,2
Mittleres Massenstoßbremsvermögen ∆Scolρ B 1/
√
3 2√
3
·3
Das mittlere Untergrundsignal MFC0 wird vor und nach der Querkalibrierung bestimmt (ebenfalls
jeweils durch Wiederholungsmessung des Untergrundsignals MFC0) und die Ergebnisse werden ent-
sprechend gemittelt:
MFC0 =
1
2
(
1
m1
m1
∑
l=1
MFC0l +
1
m2
m2
∑
v=1
MFC0v
)
. (B.16)
Der Querkalibrierfaktor wurde mehrmals an einem Zellbestrahlungstag bestimmt. Aufgrund sehr ge-
ringer Unterschiede während eines Zellbestrahlungstages wurde durch eine unsicherheitsgewichtete
Mittelung für jeden Zellbestrahlungstag ein mittlerer Querkalibrierfaktor
kFC-IC =
∑oj=1
kFC-IC j
∆k2FC-IC j
∑oj=1
1
∆k2FC-IC j
(B.17)
berechnet und dieser zur Dosisbestimmung gemäß Gleichung B.14 herangezogen.
B3.2 Bestimmung der Dosisunsicherheit
Aus Gleichung B.14 ergibt sich für die relative Dosisunsicherheit:
∆D
D
=
√√√√√(∆Aeff
Aeff
)2
+
(
∆kFC
kFC
)2
+
(
∆kFC-IC
kFC-IC
)2
+
(
∆MIC
MIC
)2
+
∆ Scolρ
Scol
ρ
2. (B.18)
Die entsprechenden unsicherheitsbehafteten Eingangsgrößen sind in Tabelle B.3 aufgeschlüsselt und
quantifiziert.
Die Unsicherheit der effektiven Fläche ∆Aeff wurde anhand der bestimmten statistischen Schwankun-
gen von Aeff und möglicher systematischer Einflüsse abgeschätzt. Die Unsicherheit des FC-Absolut-
kalibrierfaktors wurde bereits in Abschnitt 3.4.3 angegeben. Da die Ionisationskammer als Relativ-
dosimeter eingesetzt wird, müssen nur statistische Einflüsse berücksichtigt werden. Dementsprechend
wurde die Unsicherheit der Ionisationskammer mit der 95% Schwankungsbreite des IC-Messsignals
bei konstanter Dosisleistung an einer Röntgenröhre abgeschätzt.
Zur Abschätzung der Unsicherheit des mittleren Massenstoßbremsvermögens wurde ausgehend von
der angenommenen Energiebreite ∆E/E = 1 · 10−4 [Akh10] und der Unsicherheit der absoluten
Energieangabe ∆Eabs/E = 3 · 10−4 des Tandembeschleunigers [Akh10] analog zur Bestimmung des
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Massenstoßbremsvermögens eine Monte-Carlo-Simulation mit dem Programm FLUKA durchge-
führt. Es ergab sich eine auf die genannten Einflüsse zurückzuführende relative Unsicherheit des
Massenstoßbremsvermögens von 0,04%. Die in Tabelle B.3 angegebene Gesamtunsicherheit des
Massenstoßbremsvermögens wurde unter Annahme einer rechteckigen Wahrscheinlichkeitsdichte-
funktion großzügig abgeschätzt, um nicht nur den Einfluss der Energieunsicherheit, sondern auch
Einflüsse möglicherweise auftretender Abweichungen in den angenommenen Materialstärken zu be-
rücksichtigen.
Die Unsicherheit des über den Zellbestrahlungstag gemittelten Querkalibrierfaktors ergibt sich zu:
∆kFC-IC =
√
∑oj=1
(
∆kFC-IC j
∆k2FC-IC j
)2
∑oj=1
1
∆k2FC-IC j
=
√
∑oj=1
1
∆k2FC-IC j
∑oj=1
1
∆k2FC-IC j
. (B.19)
Die dafür benötigten Unsicherheiten der einzelnen über den Zellbestrahlungstag bestimmten Quer-
kalibrierfaktoren wurden wie folgt bestimmt:
∆kFC-IC ≈
√√√√(2σkFC-IC√
n
)2
+
(
∆MFC0
n
n
∑
i=1
1
McalICi
)2
. (B.20)
Der erste Summand beschreibt die statistischen Einflüsse, die über die Mehrfachbestimmung ermittelt
wurden. So bilden meist 10 paarweise Messwerte von IC und FC eine Messserie. Der zweite Term
berücksichtigt den Einfluss einer Unsicherheit im mittleren Untergrundsignal des FC ∆MFC0 gemäß
Gleichung B.15. Diese Unsicherheit des Untergrundsignals ergibt sich gemäß Gleichung B.16 aus
den Unsicherheiten der Mittelwerte der Einzelmessungen der zwei Messserien MS1 und MS2 (vor
und nach der Querkalibrierung):
∆MFC0 =
1
2
√√√√(2σMS1MFC0√
m1
)2
+
(
2σMS2MFC0√
m2
)2
. (B.21)
B4 Zellbestrahlungen am DRACO-Laserbeschleuniger
B4.1 Bestimmung der Gesamtdosisunsicherheit
Während der Zellbestrahlungen am DRACO-Laserbeschleuniger wurden zwei Referenzdosimetrie-
Systeme (EBT-Filme und Faraday Cup) parallel eingesetzt. Entsprechend ergibt sich die in den Zellen
deponierte Dosis D aus der gewichteten Mittelung der mit den beiden Referenzdosimetrie-Systemen
bestimmten Dosen DFilm und DFC:
D =
1
∆D2Film
DFilm+ 1∆D2FC
DFC
1
∆D2Film
+ 1∆D2FC
. (B.22)
Als Gewichte wurden die reziproken Unsicherheitsquadrate der jeweiligen Referenzdosimetrie
1/∆D2Film und 1/∆D
2
FC herangezogen. Entsprechend lässt sich die Unsicherheit der so ermittelten
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Dosis D wie folgt berechnen:
∆Dgew =
√
1
∆D2Film
+ 1∆D2FC
1
∆D2Film
+ 1∆D2FC
. (B.23)
Alternativ wurde die Unsicherheit der Mittelung aus der Differenz der mit FC- und Film-Dosimetrie
bestimmten Dosis ermittelt:
∆Dstat =
|DFC−DFilm|
2
. (B.24)
Verwendet wurde die Berechnungsvariante, welche die größere Unsicherheit lieferte:
∆D = max
(
∆Dgew, ∆Dstat
)
. (B.25)
In den beiden folgenden Abschnitten wird die Bestimmung der Dosis und der dazugehörigen Unsi-
cherheiten mit den beiden Referenzdosimetrie-Verfahren vorgestellt.
B4.2 Filmdosimetrie
Die mit den Filmen bestimmte deponierte Dosis am Zellort ergibt sich aus dem integralen Mess-
wert der Ionisationskammer während der Zellbestrahlung MIC, dem mittleren Querkalibrierfaktor
zwischen IC- und EBT-Film-Information kFilm-IC und dem Dosis-Tiefen-Korrekturfaktor kTD:
DFilm = kTD · kFilm-IC ·MIC. (B.26)
Der Dosis-Tiefen-Korrekturfaktor trägt dem Umstand Rechnung, dass die Referenzebene der Filme
bei den Bestrahlungen für den Endpunkt der residualen DNS-Doppelstrangbrüche 24 Stunden nach
Bestrahlung minimal von der Zellebene abweicht. So gilt für diesen Endpunkt kTD = 1,017. Für den
Endpunkt des klonogenen Zellüberlebens wird kTD = 1,000 verwendet.
Der gemittelte Querkalibrierfaktor kFilm-IC wird für jede Zellbestrahlung durch die unsicherheits-
gewichtete Mittelung des jeweils vor und nach der Zellbestrahlung bestimmten Querkalibrierfaktors
kFilm-IC errechnet:
kFilm-IC =
∑2j=1 1∆k2Film-IC j
kFilm-IC j
∑2j=1 1∆k2Film-IC j
. (B.27)
Der Querkalibrierfaktor ist definiert als Quotient der mit einem EBT-Stapel ermittelten Dosisdeposi-
tion auf der interessierenden Zellfläche (Nutzfläche) McalFilm und des während der Filmstapelbestrah-
lung gemessenen integralen Ionisationskammer-Signals McalIC :
kFilm-IC =
McalFilm
McalIC
. (B.28)
Entsprechend Gleichung B.26 ergibt sich die relative Unsicherheit der Filmdosis ∆DFilm aus den
Unsicherheiten der beiden Eingangsgrößen ∆MIC und ∆kFilm-IC:
∆DFilm
DFilm
=
√(
∆kFilm-IC
kFilm-IC
)2
+
(
∆MIC
MIC
)2
. (B.29)
Die Unsicherheit des Dosis-Tiefen-Korrekturfaktors wurde aufgrund dessen präziser Bestimmung
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Tabelle B.4: Zusammenstellung der Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der Film-Dosimetrie der
Zellbestrahlungen am DRACO-Laser-Teilchenbeschleuniger. Die angegebene Unsicher-
heit der absoluten Filmdosis vereinigt alle nachfolgend aufgeführten Unsicherheitsein-
flüsse.
Einfluss Bezeichnung Typ Faktor g U(x)/%
DNS-DSB Klon. Zellüberleben
IC-Messsignal ∆MIC, ∆McalIC A 1 0,2 0,2
Absolute Filmdosis ∆MFilm B 1 9,1−20,5 16,8−34,1
Dosimetrie
Filmkalibrierung
∆DDosimetrie B 1/
√
3 2√
3
·4 2√
3
·4
Kalibrierkurve ∆DKalibrierkurve B 1 5,0−10,1 6,1−9,9
Dosishomogenität ∆DHom A 1 5,7−18,2 14,3−32,3
Netto-optische Dichte ∆DnetOD B 1 1,1−1,7 1,5−1,7
mit dem Monte-Carlo-Programm FLUKA 2008.3b-1 vernachlässigt. Die Unsicherheit des mittleren
Querkalibrierfaktors wurde auf zwei verschiedenen Wegen bestimmt. Zum einen über eine unsicher-
heitsgewichtete Mittelung (vgl. Gleichung B.27):
∆kFilm-ICgew =
√
∑2j=1 1∆k2Film-IC j
∑2j=1 1∆k2Film-IC j
, (B.30)
und zum anderen aus der Differenz der zwei gemittelten Querkalibrierfaktoren, die vor und nach der
Zellbestrahlung bestimmt wurden:
∆kFilm-ICstat =
|∆kFilm-IC1−∆kFilm-IC2 |
2
. (B.31)
Verwendet wurde dann die größere der beiden Unsicherheiten:
∆kFilm-IC = max
(
∆kFilm-ICgew,∆kFilm-ICstat
)
. (B.32)
Bis auf sieben von 35 Zellbestrahlungen war stets die über die gewichtete Mittelung bestimmte Un-
sicherheit größer.
Die Unsicherheit der einzelnen Querkalibrierfaktoren ergibt sich wiederum aus den Unsicherheits-
beiträgen durch deren Eingangsgrößen:
∆kFilm-IC
kFilm-IC
=
√√√√(∆McalFilm
McalFilm
)2
+
(
∆McalIC
McalIC
)2
. (B.33)
Die Unsicherheit der Filmdosis während der Querkalibrierung ∆McalFilm wurde analog zu dem im Ab-
schnitt B2 beschriebenen Verfahren aus der Filmkalibrierung der EBT-Filme mit Protonen am HZB
Berlin und der Filminhomogenität ∆DHom über die Zellfläche bestimmt. Die einzelnen Unsicherheits-
beiträge sind in Tabelle B.4 aufgeführt.
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B4.3 Faraday Cup Dosimetrie
Die mit dem Faraday Cup als Referenzdosimeter bestimmte Dosisdeposition am Zellort wird anhand
folgender Gleichung bestimmt:
D = Q · ∑
n
i=1(a+b ·MICi)
e
· Scol
ρ
. (B.34)
Der Term Q beschreibt dabei den Mittelwert der anhand der EBT-Filme mehrmals an einem Zell-
bestrahlungstag bestimmten Korrekturfaktoren Q j zur Flächennormierung (vgl. erster Term in Glei-
chung 3.14) :
Q j =
DFilmROI
(
´
ASF
DdA)FilmGesamt
. (B.35)
Der Summen-Term in Gleichung B.34 ergibt die Gesamtladung im FC, die dem während der Zell-
bestrahlung gemessenen IC-Signal entspricht. Die Summation läuft über die einzelnen Pulse einer
Zellbestrahlung. Die Parameter a und b werden durch Auftragen der FC-Signale über den entspre-
chenden IC-Signalen analog zur Abbildung 5.15 und Anpassung mit einer linearen Funktion gewon-
nen. Dazu werden alle Messpunkte der Querkalibrierungen vor und nach der jeweiligen Zellbestrah-
lung verwendet. Die Parameter a und b werden also für jede Zellbestrahlung neu bestimmt. Durch
die pulsweise Umrechnung des Ionisationskammer-Signals in ein virtuelles Faraday Cup Signal wird
die mit der Transformation einhergehende Korrektur von Sättigungs- und anderen Effekten angewen-
det (vgl. Abschnitt 5.3.3). Der Summen-Term beinhaltet also implizit die Querkalibrierung zwischen
Faraday Cup und Ionisationskammer.
Die Gesamtunsicherheit der mit der FC-Referenzdosimetrie bestimmten Dosis ergibt sich wie folgt:
∆D
D
=
√√√√√(∆Q
Q
)2
+
(
∆kFC
kFC
)2
+
(
∆kFC-IC
kFC-IC
)2
+
(
∆MIC
MIC
)2
+
∆ Scolρ
Scol
ρ
2+(∆DHom
DHom
)2
. (B.36)
Der Unsicherheitsbeitrag des Flächennormierungsfaktors wird als dessen statistische Schwankungs-
breite über den jeweiligen Bestrahlungstag, an dem dieser bei jeder Film-Stapel-Bestrahlung j be-
stimmt wurde, definiert:
∆Q = 2σ(Q j). (B.37)
Zur Bestimmung des Einflusses der inhomogenen Dosisverteilung auf die Gesamtunsicherheit wird
auf die Filmauswertung zur EBT-Film-Referenzdosimetrie zurückgegriffen. Dabei wird für jeden be-
strahlten Filmstapel die statistische Schwankungsbreite der Dosiswerte über die Bestrahlungsfläche
(Nutzfläche) bestimmt. Für die FC-Dosimetrie wurde der Mittelwert der so erhaltenen Werte für den
vor und nach der Zellbestrahlung bestrahlten Film berechnet und als durch die Dosisinhomogenität
hervorgerufene Unsicherheit der Dosisbestimmung ∆DHom definiert.
Der Unsicherheitsbeitrag der Querkalibrierung zwischen Faraday Cup und Ionisationskammer ∆kFC-IC
wird in zwei Teile aufgeteilt. Zum einen in den systematischen Unsicherheitsanteil ∆kFC-ICsys , der alle
systematischen Einflüsse (außer der FC-Absolutkalibrierung) bei der Messung und Auswertung der
Querkalibrierung berücksichtigt. Es wurde abgeschätzt, dass dieser in einem Bereich von±10% liegt.
Der andere Teil fasst die statistischen Einflüsse auf die Unsicherheit der Querkalibrierung zusammen.
Diese sind vor allem statistische Unsicherheiten der einzelnen Messpunkte der Querkalibrierung.
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Tabelle B.5: Zusammenstellung der Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der FC-Dosimetrie der
Zellbestrahlungen am DRACO-Laser-Teilchenbeschleuniger.
Einfluss Bezeichnung Typ Faktor g U(x)/%
DNS-DSB Klon. Zellüberleben
Flächennormierungsfaktor ∆Q A 1 2,0−13,9 2,6−6,4
FC-Absolutkalibrierfaktor ∆kFC B 1 1,4 1,4
FC-IC-Querkalibrierfaktor ∆kFC-IC B 1 11,7−16,7 11,6−12,3
FC-IC-Querkalibrierfaktor
(statistisch)
∆kFC-ICstat A 1 1,6−12,0 1,3−4,3
FC-IC-Querkalibrierfaktor
(systematisch)
∆kFC-ICsys B 1/
√
3 2√
3
·10 2√
3
·10
IC-Messsignal ∆MIC A 1 0,2 0,2
Mittleres Massenstoß-
bremsvermögen
∆Scolρ B 1/
√
3 2√
3
·15 2√
3
·15
Dosishomogenität ∆DHom A 1 5,7−13,2 14,3−29,0
Zur Bestimmung von ∆kFC-ICstat wird die halbe Breite des Konfidenzbandes der FC-IC-Korrelation
bKB(MIC) (vgl. Abbildung 5.15) bestimmt und in Abhängigkeit vom IC-Signal dargestellt. Dann
wird eine geeignete Funktion (z. B. Polynom) an diese Datenpunkte angepasst. Für jeden zu ei-
nem Protonenpuls i während der Zellbestrahlung gemessenen Ionisationskammer-Signal MICi wird
mit Hilfe dieser Funktion die statistische Unsicherheit ∆MFCi des bestimmten virtuellen FC-Signals
(MFCi = a+ b ·MICi) in Gleichung B.34 ermittelt. Der Gesamtunsicherheitsbeitrag der statistischen
Einflüsse auf die Querkalibrierung ergibt sich dann durch:
∆kFC-ICstat
kFC-IC
=
√
∑ni=1 (∆MFCi)
2
∑ni=1 MFCi
.
Beide Unsicherheitsbeiträge ergeben die Gesamtunsicherheit der FC-IC-Querkalibrierung:
∆kFC-IC
kFC-IC
=
√(
∆kFC-ICstat
kFC-IC
)2
+
(∆kFC-ICsys
kFC-IC
)2
. (B.38)
In Tabelle B.5 sind alle Einflüsse auf die Gesamtunsicherheit der mit der FC-Dosimetrie bestimmten
Dosis aufgeschlüsselt und quantifiziert.
Literaturverzeichnis
[Ago03] Agostinelli S.: Geant4 - a simulation toolkit. Nuclear Instruments and Methods in Physics
Research Section A: Accelerators, Spectrometers, Detectors and Associated Equipment
506, 250–303 (2003)
[Akh10] Persönliche Mittelung von Dr. Shavkat Akhmadaliev (HZDR, Institut für Ionenstrahlphy-
sik) (5. 3. 2010)
[And10] Andrés C., del Castillo A., Tortosa R., Alonso D., Barquero R.: A comprehensive study of
the Gafchromic EBT2 radiochromic film. A comparison with EBT. Medical Physics 37,
6271 (2010)
[Att86] Attix F.H.: Introduction to radiological physics and radiation dosimetry. Wiley, New York
(1986)
[Bar63] Barkas W.H.: Nuclear research emulsions: Volume I. Academic Press, New York, London
(1963)
[Bat07] Battistoni G., Cerutti F., Fassò A., Ferrari A., Muraro S., Ranft J., Roesler S., Sala P.R.:
The FLUKA code: description and benchmarking. In: AIP Conference Proceedings, 31–
49, AIP (2007)
[Bec10] Beckmann I.A.: Strahlentherapie: Antworten, Hilfen, Perspektiven, Die blauen Ratgeber,
Bd. 53. 10. Aufl., Dt. Krebshilfe, Bonn (2010)
[Ber93] Berger M., Coursey J., Zucker M., Chang J.: ESTAR, PSTAR, and ASTAR: Computer
programs for calculating stopping-power and range tables for electrons, protons, and he-
lium ions (version 1.2.3): Originally published as: Berger, M.J., NISTIR 4999, National
Institute of Standards and Technology, Gaithersburg, MD (1993)
[Bet72] Betz H.D.: Charge states and charge-changing cross sections of fast heavy ions penetrating
through gaseous and solid media. Reviews of Modern Physics 44, 465–539 (1972)
[Bey10] Beyreuther E., Enghardt W., Kaluza M.C., Karsch L., Laschinsky L., Leßmann E., Nicolai
M., Pawelke J., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P., Baumann M.: Establishment
of technical prerequisites for cell irradiation experiments with laser-accelerated electrons.
Medical Physics 37, 1392–1400 (2010)
[Bil02] Bille J., Schlegel W.: Medizinische Physik. Springer, Berlin (2002)
[Boa80] Boag J.W., Currant J.: Current collection and ionic recombination in small cylindrical ioni-
zation chambers exposed to pulsed radiation. The British Journal of Radiology 53, 471–478
(1980)
[Bol10] Bolton P.R., Hori T., Kiriyama H., Mori M., Sakaki H., Sutherland K., Suzuki M., Wu
J., Yogo A.: Toward integrated laser-driven ion accelerator systems at the photo-medical
research center in Japan: COULOMB09 - Ions Acceleration with high Power Lasers: Phy-
Literaturverzeichnis 123
sics and Applications. Nuclear Instruments and Methods in Physics Research Section A:
Accelerators, Spectrometers, Detectors and Associated Equipment 620, 71–75 (2010)
[Bru87] Brunel F.: Not-so-resonant, resonant absorption. Physical Review Letters 59, 52–55 (1987)
[Bru97] Brun R., Rademakers F.: ROOT — An object oriented data analysis framework. Nucle-
ar Instruments and Methods in Physics Research Section A: Accelerators, Spectrometers,
Detectors and Associated Equipment 389, 81–86 (1997)
[Bul02] Bulanov S.V.: Feasibility of using laser ion accelerators in proton therapy. Plasma Physics
Reports 28, 453–456 (2002)
[Bul08] Bulanov S.S., Brantov A., Bychenkov V.Y., Chvykov V., Kalinchenko G., Matsuoka T.,
Rousseau P., Reed S., Yanovsky V., Krushelnick K., Litzenberg D.W., Maksimchuk A.:
Accelerating protons to therapeutic energies with ultraintense, ultraclean, and ultrashort
laser pulses. Medical Physics 35, 1770 (2008)
[But03] Butson M.J., Yu P.K., Cheung T., Metcalfe P.: Radiochromic film for medical radiation
dosimetry. Materials Science and Engineering: R: Reports 41, 61–120 (2003)
[But06] Butson M.J.: Weak energy dependence of EBT gafchromic film dose response in the
50kVp-10MVp X-ray range. Applied Radiation and Isotopes 64, 60–62 (2006)
[But09] Butson M.J., Cheung T., Yu P.K., Alnawaf H.: Dose and absorption spectra response
of EBT2 Gafchromic film to high energy x-rays. Australasian Physical & Engineering
Sciences in Medicine 32, 196–202 (2009)
[Cam97] Cambria R., Hérault J., Brassart N., Silari M., Chauvel P.: Proton beam dosimetry: a com-
parison between the Faraday cup and an ionization chamber. Physics in Medicine and
Biology 42, 1185–1196 (1997)
[Car78] Cartwright B., Shirk E., Price P.: A nuclear-track-recording polymer of unique sensitivity
and resolution. Nuclear Instruments and Methods 153, 457–460 (1978)
[Che05] Cheung T., Butson M.J., Yu P.K.: Post-irradiation colouration of Gafchromic EBT radio-
chromic film. Physics in Medicine and Biology 50, N281–5 (2005)
[Cla10] Clayton C., Ralph J., Albert F., Fonseca R., Glenzer S., Joshi C., Lu W., Marsh K., Martins
S., Mori W., Pak A., Tsung F., Pollock B., Ross J., Silva L., Froula D.: Self-guided laser
wakefield acceleration beyond 1 GeV using ionization-induced injection. Physical Review
Letters 105, 105003 (2010)
[CT05] Chiu-Tsao S.T., Ho Y., Shankar R., Wang L., Harrison L.B.: Energy dependence of respon-
se of new high sensitivity radiochromic films for megavoltage and kilovoltage radiation
energies. Medical Physics 32, 3350–3354 (2005)
[Dah00] Dahl D.: SIMION for the personal computer in reflection. International Journal of Mass
Spectrometry 200, 3–25 (2000)
[Dam10a] Dammene Y.: Der Einsatz von Festkörperspurdetektoren in der Dosimetrie laserbeschleu-
nigter Protonen: Diplomarbeit. FH Gießen-Friedberg (2010)
[Dam10b] Dammene Y., Richter C., Pawelke J.: Characterization of long-term stability of EBT-1 film
readout and inter-scanner variabilities for absolute dosimetry in experimental radiobiology.
Interner Bericht (2010)
[Dan04] Danson C., Brummitt P., Clarke R., Collier J., Fell B., Frackiewicz A., Hancock S., Hawkes
S., Hernandez-Gomez C., Holligan P., Hutchinson M., Kidd A., Lester W., Musgrave I.,
Literaturverzeichnis 124
Neely D., Neville D., Norreys P., Pepler D., Reason C., Shaikh W., Winstone T., Wyatt R.,
Wyborn B.: Vulcan Petawatt – an ultra-high-intensity interaction facility. Nuclear Fusion
44, S239–S246 (2004)
[Deb00] Debus J., Haberer T., Schulz-Ertner D., Jäckel O., Wenz F., Enghardt W., Schlegel W., Kraft
G., Wannenmacher M.: Carbon ion irradiation of skull base tumors at GSI. First clinical
results and future perspectives. Strahlentherapie und Onkologie 176, 211–216 (2000)
[Del97] Delacroix S., Bridier A., Mazal A., Daures J., Ostrowsky A., Nauraye C., Kacperek A.,
Vynkier S., Brassard N., Habrand J.L.: Proton dosimetry comparison involving ionometry
and calorimetry. International Journal of Radiation Oncology, Biology, Physics 37, 711–
718 (1997)
[Dev04] Devic S., Seuntjens J., Hegyi G., Podgorsak E.B., Soares C.G., Kirov A.S., Ali I., Wil-
liamson J.F., Elizondo A.: Dosimetric properties of improved GafChromic films for seven
different digitizers. Medical Physics 31, 2392–2401 (2004)
[Dev05] Devic S., Seuntjens J., Sham E., Podgorsak E.B., Schmidtlein C.R., Kirov A.S., Soares
C.G.: Precise radiochromic film dosimetry using a flat-bed document scanner. Medical
Physics 32, 2245–2253 (2005)
[DIN96] DIN 6809-5: „Klinische Dosimetrie - Teil 5: Anwendung von Röntgenstrahlen mit Röh-
renspannungen von 100 bis 400 kV in der Strahlentherapie (1996)
[DIN01] DIN 6814-3: Begriffe in der radiologischen Technik, Teil 3: Dosisgrößen und Dosiseinhei-
ten (2001)
[DIN08] DIN 6800-2: Dosismessverfahren nach der Sondenmethode für Photonen- und Elektronen-
strahlung - Teil 2: Dosimetrie hochenergetischer Photonen- und Elektronenstrahlung mit
Ionisationskammern (2008)
[DM05] Di Martino F., Giannelli M., Traino A.C., Lazzeri M.: Ion recombination correction for ve-
ry high dose-per-pulse high-energy electron beams. Medical Physics 32, 2204–2210 (2005)
[Dug99] Duggan D.M.: Radiochromic film dosimetry of a high dose rate beta source for intravas-
cular brachytherapy. Medical Physics 26, 2461–2464 (1999)
[Dur08] Durrani S.: Nuclear tracks today: Strengths, weaknesses, challenges. Radiation Measure-
ments 43, S26–S33 (2008)
[Ell98] Elleaume P., Chubar O., Chavanne J.: Computing 3D magnetic fields from insertion devi-
ces. In: Proceedings of the 1997 Particle Accelerator Conference (Cat. No.97CH36167),
3509–3511, IEEE (1998)
[Eva55] Evans R.D.: The atomic nucleus. International series in pure and applied physics, McGraw-
Hill, New York (1955)
[Fan07] Fan J., Luo W., Fourkal E., Lin T., Li J., Veltchev I., Ma C.M.: Shielding design for a
laser-accelerated proton therapy system. Physics in Medicine and Biology 52, 3913–3930
(2007)
[Fer05] Ferrari A., Fassò A., Sala P.R., Ranft J.: FLUKA: A multi-particle transport code. United
States. Dept. of Energy, Office of Scientific and Technical Information, Washington, D.C,
Oak Ridge, Tennessee (2005)
[Fia06] Fiandra C., Ricardi U., Ragona R., Anglesio S., Giglioli F.R., Calamia E., Lucio F.: Clinical
use of EBT model Gafchromic film in radiotherapy. Medical Physics 33, 4314–4319 (2006)
Literaturverzeichnis 125
[Fle75] Fleischer R.L., Price P.B., Walker R.M.: Nuclear tracks in solids: Principles and applica-
tions. Univ. of California Press, Berkeley (1975)
[Fou02] Fourkal E., Shahine B., Ding M., Li J.S., Tajima T., Ma C.M.: Particle in cell simulation
of laser-accelerated proton beams for radiation therapy. Medical Physics 29, 2788 (2002)
[Fou03a] Fourkal E., Li J.S., Ding M., Tajima T., Ma C.M.: Particle selection for laser-accelerated
proton therapy feasibility study. Medical Physics 30, 1660 (2003)
[Fou03b] Fourkal E., Li J.S., Xiong W., Nahum A., Ma C.M.: Intensity modulated radiation therapy
using laser-accelerated protons: a Monte Carlo dosimetric study. Physics in Medicine and
Biology 48, 3977–4000 (2003)
[Fou07] Fourkal E., Velchev I., Fan J., Luo W., Ma C.M.: Energy optimization procedure for treat-
ment planning with laser-accelerated protons. Medical Physics 34, 577 (2007)
[Fus07] Fuss M., Sturtewagen E., De Wagter C., Georg D.: Dosimetric characterization of Gaf-
Chromic EBT film and its implication on film dosimetry quality assurance. Physics in
Medicine and Biology 52, 4211–4225 (2007)
[Gai11] Gaillard S.A., Kluge T., Flippo K.A., Bussmann M., Gall B., Lockard T., Geissel M., Of-
fermann D.T., Schollmeier M., Sentoku Y., Cowan T.E.: Increased laser-accelerated proton
energies via direct laser-light-pressure acceleration of electrons in microcone targets. Phy-
sics of Plasmas 18, 056710 (2011)
[Gib96] Gibbon P., Förster E.: Short-pulse laser-plasma interactions. Plasma Physics and Control-
led Fusion 38, 769–793 (1996)
[GSI11] GSI: Fotografie HIT Synchrotron, Quelle: Universitätsklinikum Heidelberg:
http://www.gsi.de/beschleuniger/groups/tbh/1176992958/Bild10.jpg [24. 08. 2011]
(2011)
[GUM08] GUM: ISO/IEC Guide 98-3:2008: Uncertainty of measurement - Part 3: Guide to the
expression of uncertainty in measurement (GUM:1995) (2008)
[Hab09] Haberer T.: The Heidelberg Ion Therapy Center: Vortrag Hadron Therapy Workshop, Erice
(2009)
[Han07] Hansemann H.: Schweres Paket für HIT. Klinikticker 12–13 (2007)
[Har65] Harder D.: Energiespektren schneller Elektronen in verschiedenen Tiefen. Symposium on
High-Energy Electrons, Montreux 1964 26–33 (1965)
[Har10] Hartmann B., Martišíková M., Jäkel O.: Technical Note: Homogeneity of Gafchromic
EBT2 film. Medical Physics 37, 1753 (2010)
[Heg06] Hegelich B.M., Albright B.J., Cobble J., Flippo K.A., Letzring S., Paffett M., Ruhl H.,
Schreiber J., Schulze R.K., Fernández J.C.: Laser acceleration of quasi-monoenergetic
MeV ion beams. Nature 439, 441–444 (2006)
[Heu04] Heufelder J., Cordini D., Fuchs H., Heese J., Homeyer H., Kluge H., Morgenstern H.,
Höcht S., Nausner M., Bechrakis N.E., Hinkelbein W., Foerster M.H.: Fünf Jahre Protonen-
therapie von Augentumoren am Hahn-Meitner-Institut Berlin. Zeitschrift für Medizinische
Physik 14, 64–71 (2004)
[Hey09] Heymann J.: Entwicklung und Charakterisierung eines Ionen-Spektrometers für relativisti-
sche Laser-Plasma-Experimente: Diplomarbeit. Friedrich-Schiller-Universität Jena (2009)
Literaturverzeichnis 126
[Hub04] Hubbell J.H., Seltzer S.M.: Tables of X-ray mass attenuation coefficients and mass energy-
absorption coefficients (version 1.4) (2004)
[Hun09] Hunter N., Muirhead C.R.: Review of relative biological effectiveness dependence on li-
near energy transfer for low-LET radiations. Journal of Radiological Protection 29, 5–21
(2009)
[Hus10] Husmann G., Kaatsch P., Katalinic A., Bertz J., Haberland J., Kraywinkel K., Wolf U.:
Krebs in Deutschland 2005/2006: Häufigkeiten und Trends. Beiträge zur Gesundheitsbe-
richterstattung des Bundes, 7. Aufl., Robert Koch-Institut und Gesellschaft der epidemio-
logischen Krebsregister in Deutschland e.V., Berlin, Saarbrücken (2010)
[IAE04] IAEO: Absorbed dose determination in external beam radiotherapy: An international code
of practice for dosimetry based on standards of absorbed dose to water: TRS-398 (2004)
[IBA11] IBA Particle Therapy Inc.: Proton therapy equipment, Fotografie Zyklotron:
http://www.iba-protontherapy.com/facility-design/equipment [24. 08. 2011] (2011)
[ICR80] ICRU: Report 33: Radiation quantities and units. International Commission on Radiation
Units and Measurements, Washington, D.C (1980)
[Int07] International Specialty Products Corp.: Product Manual EBT (2007)
[Int09] International Specialty Products Corp.: Product Manual EBT2 (2009)
[Kan99] Kanai T.: Biophysical characteristics of HIMAC clinical irradiation system for heavy-ion
radiation therapy. International Journal of Radiation Oncology, Biology, Physics 44, 201–
210 (1999)
[Kar10] Karger C.P., Jäkel O., Palmans H., Kanai T.: Dosimetry for ion beam radiotherapy. Physics
in Medicine and Biology 55, R193–R234 (2010)
[Kar11a] Karsch L.: Konzeption einer medizinischen Strahlführung: Vortrag im Rahmen des onCO-
OPtics Verbundprojekttreffen (2011)
[Kar11b] Karsch L., Richter C., Pawelke J.: Experimentelle Untersuchung der Sättigungskorrektion
einer PTW Roos-Ionisationskammer in gepulsten Strahlungsfeldern mit hoher Pulsdosis
bei verschiedenen Pulsdauern. Zeitschrift für Medizinische Physik 21, 4–10 (2011)
[Kir10] Kirby D., Green S., Palmans H., Hugtenburg R., Wojnecki C., Parker D.: LET dependence
of GafChromic films and an ion chamber in low-energy proton dosimetry. Physics in Me-
dicine and Biology 55, 417–433 (2010)
[Klu10] Kluge T., Gaillard S.A., Bussmann M., Flippo K.A., Burris-Mog T., Gall B., Geissel
M., Kraft S.D., Lockard T., Metzkes J., Offermann D.T., Rassuchine J., Schollmeier M.,
Schramm U., Sentoku Y., Zeil K., Cowan T.E.: Theoretical understanding of enhanced
proton energies from laser-cone interactions. AIP Conference Proceedings 1299, 715–720
(2010)
[Kra09] Kraft G., Kraft S.D.: Research needed for improving heavy-ion therapy. New Journal of
Physics 11, 025001 (2009)
[Kra10] Kraft S.D., Richter C., Zeil K., Baumann M., Beyreuther E., Bock S., Bussmann M., Co-
wan T.E., Dammene Y., Enghardt W., Helbig U., Karsch L., Kluge T., Laschinsky L., Leß-
mann E., Metzkes J., Naumburger D., Sauerbrey R., Schürer M., Sobiella M., Woithe J.,
Schramm U., Pawelke J.: Dose dependent biological damage of tumour cells by laser-
accelerated proton beams. New Journal of Physics 12, 085003 (2010)
Literaturverzeichnis 127
[Kri02] Krieger H., Petzold W.: Strahlenphysik, Dosimetrie und Strahlenschutz. 5. Aufl., Teubner,
Stuttgart (2002)
[LaR89] LaRiviere P.D.: The quality of high-energy X-ray beams. The British Journal of Radiology
62, 473–481 (1989)
[Las09a] Laschinsky L., Beyreuther E., Enghardt W., Kaluza M.C., Karsch L., Leßmann E., Naum-
burger D., Nicolai M., Pawelke J., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P., Baumann
M.: Systematic in vitro cell experiments with laser accelerated electron beams. Radiothe-
rapy & Oncology 92 (Suppl. 1), 89 (2009)
[Las09b] Laschinsky L., Beyreuther E., Enghardt W., Karsch L., Leßmann E., Naumburger D., Nico-
lai M., Pawelke J., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P., Baumann M.: Laser particle
accelerators for radiotherapy: First in-vitro cell experiments with laser accelerated electron
beams. Radiotherapy & Oncology 90 (Suppl. 3), S50–S51 (2009)
[Las09c] Laschinsky L., Beyreuther E., Karsch L., Leßmann E., Naumburger D., Richter C., Pa-
welke J.: Influence of high pulse dose rate on biological effectiveness of laser accelera-
ted electrons. In: Biologische Strahlenforschung heute (Kompetenzverbund Strahlenfor-
schung, Hg.), Jahrestagung der Gesellschaft für biologische Strahlenforschung, 131, GBS
(2009)
[Las11] Laschinsky L., Baumann M., Beyreuther E., Karsch L., Leßmann E., Oppelt M., Richter C.,
Schramm U., Schürer M., Pawelke J.: Novel technology of laser driven proton beams for
a potential application in cancer therapy: in vitro dose response studies. European Journal
of Cancer 47, S190 (2011)
[Las12] Laschinsky L.: Strahlenbiologische Charakterisierung laserbeschleunigter Elektronen-
strahlung: in vitro Zellbestrahlungen. Dissertation, Technische Universität Dresden, Dres-
den (vorraussichtlich 2012)
[Led07] Ledingham K.W.D., Galster W., Sauerbrey R.: Laser-driven proton oncology – a unique
new cancer therapy? The British Journal of Radiology 80, 855–858 (2007)
[Led10] Ledingham K.W.D., Galster W.: Laser-driven particle and photon beams and some appli-
cations. New Journal of Physics 12, 045005 (2010)
[Lee06] Leemans W.P., Nagler B., Gonsalves A.J., Tóth C., Nakamura K., Geddes C.G.R., Esarey
E., Schroeder C.B., Hooker S.M.: GeV electron beams from a centimetre-scale accelerator.
Nature Physics 2, 696–699 (2006)
[Leh08] Lehnert A., Dörr W., Leßmann E., Pawelke J.: RBE of 10 kV X rays determined for the
human mammary epithelial cell line MCF-12A. Radiation Research 169, 330–336 (2008)
[Lin07] Linz U., Alonso J.: What will it take for laser driven proton accelerators to be applied
to tumor therapy? Physical Review Special Topics - Accelerators and Beams 10, 094801
(2007)
[Lin10] Lindsay P., Rink A., Ruschin M., Jaffray D.A.: Investigation of energy dependence of EBT
and EBT-2 gafchromic film. Medical Physics 37, 571–576 (2010)
[Lu07] Lu W., Tzoufras M., Joshi C., Tsung F., Mori W., Vieira J., Fonseca R., Silva L.: Gene-
rating multi-GeV electron bunches using single stage laser wakefield acceleration in a 3D
nonlinear regime. Physical Review Special Topics - Accelerators and Beams 10, 061301
(2007)
Literaturverzeichnis 128
[Luo05] Luo W., Fourkal E., Li J., Ma C.M.: Particle selection and beam collimation system for
laser-accelerated proton beam therapy. Medical Physics 32, 794–806 (2005)
[Luo08] Luo W., Li J., Fourkal E., Fan J., Xu X., Chen Z., Jin L., Price R., Ma C.M.: Dosimetric
advantages of IMPT over IMRT for laser-accelerated proton beams. Physics in Medicine
and Biology 53, 7151–7166 (2008)
[Ma06a] Ma C.M., Maughan R.L.: Within the next decade conventional cyclotrons for proton radio-
therapy will become obsolete and replaced by far less expensive machines using compact
laser systems for the acceleration of the protons. Medical Physics 33, 571–573 (2006)
[Ma06b] Ma C.M., Veltchev I., Fourkal E., Li J.S., Luo W., Fan J., Lin T., Pollack A.: Development
of a laser-driven proton accelerator for cancer therapy. Laser Physics 16, 639–646 (2006)
[Mal04] Malka V., Fritzler S., Lefebvre E., d’Humières E., Ferrand R., Grillon G., Albaret C., Mey-
roneinc S., Chambaret J.P., Antonetti A., Hulin D.: Practicability of protontherapy using
compact laser systems. Medical Physics 31, 1587 (2004)
[Mal08] Malka V., Faure J., Gauduel Y.A., Lefebvre E., Rousse A., Phuoc K.T.: Principles and
applications of compact laser-plasma accelerators. Nature Physics 4, 447–453 (2008)
[Mar09] Martin M.: Laser accelerated radiotherapy: Is it on its way to the clinic? Journal of the
National Cancer Institute 101, 450–451 (2009)
[Mar10] Martišíková M., Jäkel O.: Dosimetric properties of Gafchromic EBT films in monoenerge-
tic medical ion beams. Physics in Medicine and Biology 55, 3741–3751 (2010)
[Mat77] Matthes H., Weibrecht R.: The tandem accelerator EGP-10-1 of the Central Institute of
Nuclear Research at Rossendorf. Revue de Physique Appliquée 12, 1327–1329 (1977)
[May07] Mayles P., Nahum A.E., Rosenwald J.C.: Handbook of radiotherapy physics: Theory and
practice. Taylor & Francis, New York (2007)
[Men08] Menegotti L., Delana A., Martignano A.: Radiochromic film dosimetry with flatbed scan-
ners: A fast and accurate method for dose calibration and uniformity correction with single
film exposure. Medical Physics 35, 3078–3085 (2008)
[Met11] Metzkes J., Cowan T.E., Karsch L., Kraft S.D., Pawelke J., Richter C., Richter T., Zeil
K., Schramm U.: Preparation of laser-accelerated proton beams for radiobiological appli-
cations. Nuclear Instruments and Methods in Physics Research Section A: Accelerators,
Spectrometers, Detectors and Associated Equipment In Press, Corrected Proof (2011)
[Mon95] Moncur N.K., Johnson R.P., Watt R.G., Gibson R.B.: Trident: a versatile high-power
Nd:glass laser facility for inertial confinement fusion experiments. Applied Optics 34, 4274
(1995)
[Mor90] Mori N., Oikawa T., Harada Y., Miyahara l.: Development of the Imaging Plate for the
Transmission Electron Microscope and Its Characteristics. Journal of Electron Microscopy
39, 433–436 (1990)
[Nau09] Naumburger D., Beyreuther E., Karsch L., Laschinsky L., Leßmann E., Richter C., Pa-
welke J.: The relevance of mean dose rate and energy spectrum for the different biolo-
gical effectiveness of laser accelerated electrons. In: Biologische Strahlenforschung heute
(Kompetenzverbund Strahlenforschung, Hg.), Jahrestagung der Gesellschaft für biologi-
sche Strahlenforschung, 134, GBS (2009)
Literaturverzeichnis 129
[New02] Newhauser W.D., Burns J., Smith A.R.: Dosimetry for ocular proton beam therapy at the
Harvard Cyclotron Laboratory based on the ICRU Report 59. Medical Physics 29, 1953–
1961 (2002)
[Nie06] Niederlaender E.: Causes of death in the EU. Eurostat, Statistics in Focus (2006)
[NR98] Niroomand-Rad A., Blackwell C.R., Coursey B.M., Gall K.P., Galvin J.M., McLaughlin
W.L., Meigooni A.S., Nath R., Rodgers J.E., Soares C.G.: Radiochromic film dosimetry:
recommendations of AAPM Radiation Therapy Committee Task Group 55. American As-
sociation of Physicists in Medicine. Medical Physics 25, 2093–2115 (1998)
[Pae07] Paelinck L., De Neve W., De Wagter C.: Precautions and strategies in using a commercial
flatbed scanner for radiochromic film dosimetry. Physics in Medicine and Biology 52, 231–
242 (2007)
[Pag98] Paganetti H.: Monte Carlo method to study the proton fluence for treatment planning. Me-
dical Physics 25, 2370–2375 (1998)
[Pan03] Panteleeva A., Slonina D., Brankovic K., Spekl K., Pawelke J., Hoinkis C., Dörr W.: Clo-
nogenic survival of human keratinocytes and rodent fibroblasts after irradiation with 25 kV
x-rays. Radiation and Environmental Biophysics 42, 95–100 (2003)
[Par04] Parodi K.: On the feasibility of dose quantication with in-beam PET data in radiotherapy
with 12C and proton beams. Dissertation, Technische Universität Dresden (2004)
[Pat96] Patterson P.L.: LBNL Annual Report 1995 (1996)
[Paw09] Pawelke J., Beyreuther E., Enghardt W., Kaluza M.C., Karsch L., Laschinsky L., Leßmann
E., Naumburger D., Nicolai M., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P., Baumann M.:
Laser Particle Acceleration for Radiotherapy: A first radiobiological characterization of la-
ser accelerated electrons. In: IFMBE Proceedings (R. Magjarevic, O. Dössel, W. Schlegel,
Hg.), 502–504, Springer, Berlin, Heidelberg (2009)
[Per99] Perry M.D., Pennington D.M., Stuart B.C., Tietbohl G., Britten J.A., Brown C., Herman
S., Golick B., Kartz M., Miller J., Powell H.T., Vergino M., Yanovsky V.: Petawatt laser
pulses. Optics Letters 24, 160 (1999)
[Pet11] Persönliche Mitteilung von Andreas Peters (HIT, Leitender Beschleunigerphysiker) (2011)
[Pra94] Pradhan A.S., Quast U., Sharma P.K.: A fast and sensitive TLD method for measurement
of energy and homogeneity of electron beams using transmitted radiation through lead.
Physics in Medicine and Biology 39, 1367–1376 (1994)
[PTW11] PTW Freiburg GmbH: Beschreibung der Roos-Elektronenkammer:
http://www.ptw.de/993.html?&L=3 [13.09.2011] (2011)
[Rei90] Reich H.: Dosimetrie ionisierender Strahlung: Grundlagen und Anwendungen; 50 Tabel-
len. Teubner, Stuttgart (1990)
[Ric09a] Richter C., Karsch L., Woithe J., Pawelke J.: Energy dependence of EBT-1 radiochromic
film response for photon (10 kVp-15 MVp) and electron beams (6-18 MeV) readout by a
flatbed scanner. Medical Physics 36, 5506–5514 (2009)
[Ric09b] Richter T.: Entwicklung zweier Spektrometer für laserbeschleunigte Protonenstrahlen. Di-
plomarbeit, Technische Universität Dresden (2009)
[Ric11a] Richter C., Kaluza M.C., Karsch L., Schlenvoigt H.P., Schürer M., Sobiella M., Woithe J.,
Literaturverzeichnis 130
Pawelke J.: Dosimetry of laser-accelerated electron beams used for in vitro cell irradiation
experiments. Radiation Measurements (2011)
[Ric11b] Richter C., Karsch L., Dammene Y., Kraft S.D., Metzkes J., Schramm U., Schürer M.,
Sobiella M., Weber A., Zeil K., Pawelke J.: A dosimetric system for quantitative cell ir-
radiation experiments with laser-accelerated protons. Physics in Medicine and Biology 56,
1529–1543 (2011)
[Rig10] Rigaud O., Fortunel N.O., Vaigot P., Cadio E., Martin M.T., Lundh O., Faure J., Rechatin
C., Malka V., Gauduel Y.A.: Exploring ultrashort high-energy electron-induced damage in
human carcinoma cells. Cell Death and Disease 1, e73 (2010)
[Rin07] Rink A., Vitkin I.A., Jaffray D.A.: Energy dependence (75 kVp to 18 MV) of radiochromic
films assessed using a real-time optical dosimeter. Medical Physics 34, 458–463 (2007)
[Rön96] Röntgen W.C.: Eine neue Art von Strahlen. II. Mittheilung. Sitzungsberichte der Würzbur-
ger Physik.-medic. Gesellschaft 11–17 (1896)
[Rub05] Rubenovitch V.: Untersuchung des Porenöffnungsprozesses latenter Spuren leichter nie-
derenergetischer Ionen in CR-39 mittels elektrolytischer Ätzung. Dissertation, Technische
Universität Dresden (2005)
[Sau08] Saur S., Frengen J.: GafChromic EBT film dosimetry with flatbed CCD scanner: a novel
background correction method and full dose uncertainty analysis. Medical Physics 35,
3094–3101 (2008)
[Sch06a] Schreiber J., Bell F., Grüner F., Schramm U., Geissler M., Schnürer M., Ter-Avetisyan S.,
Hegelich B.M., Cobble J., Brambrink E., Fuchs J., Audebert P., Habs D.: Analytical model
for ion acceleration by high-intensity laser pulses. Physical Review Letters 97 (2006)
[Sch06b] Schwoerer H., Magill J., Beleites B.: Lasers and nuclei: Applications of ultrahigh intensity
lasers in nuclear science. Springer, Berlin, Heidelberg, New York (2006)
[Sch06c] Schwoerer H., Pfotenhauer S.M., Jäckel O., Amthor K.U., Liesfeld B., Ziegler W.,
Sauerbrey R., Ledingham K.W.D., Esirkepov T.: Laser-plasma acceleration of quasi-
monoenergetic protons from microstructured targets. Nature 439, 445–448 (2006)
[Sch08a] Schenk M.: Mit Ionenstrahlen präzise und schonend gegen Tumoren. DMW - Deutsche
Medizinische Wochenschrift 133, 10 (2008)
[Sch08b] Schollmeier M., Becker S., Geissel M., Flippo K.A., Blaževic´ A., Gaillard S.A., Gautier
D., Grüner F., Harres K., Kimmel M., Nürnberg F., Rambo P., Schramm U., Schreiber
J., Schütrumpf J., Schwarz J., Tahir N., Atherton B., Habs D., Hegelich B.M., Roth M.:
Controlled transport and focusing of laser-accelerated protons with miniature magnetic
devices. Physical Review Letters 101 (2008)
[Sch09] Schell S., Wilkens J.J.: Modifying proton fluence spectra to generate spread-out Bragg
peaks with laser accelerated proton beams. Physics in Medicine and Biology 54, N459–
N466 (2009)
[Sch10a] Schell S., Wilkens J.J.: Advanced treatment planning methods for efficient radiation thera-
py with laser accelerated proton and ion beams. Medical Physics 37, 5330 (2010)
[Sch10b] Schlenvoigt H.P., Jäckel O., Pfotenhauer S.M., Kaluza M.C.: Laser-based particle acce-
leration. In: Advances in Solid-State Lasers: Development and Applications (M. Grishin,
Hg.), InTech (2010)
Literaturverzeichnis 131
[Sla92] Slater J.M., Archambeau J.O., Miller D.W., Notarus M.I., Preston W., Slater J.D.: The
proton treatment center at Loma Linda University Medical Center: Rationale for and des-
cription of its development. International Journal of Radiation Oncology, Biology, Physics
22, 383–389 (1992)
[Smi06] Smith A.R.: Proton therapy. Physics in Medicine and Biology 51, R491–504 (2006)
[Sna00] Snavely R.A., Key M.H., Hatchett S.P., Cowan T.E., Roth M., Phillips T.W., Stoyer M.A.,
Henry E.A., Sangster T.C., Singh M.S., Wilks S.C., MacKinnon A., Offenberger A., Pen-
nington D.M., Yasuike K., Langdon A.B., Lasinski B.F., Johnson J., Perry M.D., Campbell
E.M.: Intense high-energy proton beams from Petawatt-laser irradiation of solids. Physical
Review Letters 85, 2945–2948 (2000)
[Sta10] Statistisches Bundesamt: Gesundheitswesen - Todesursachen in Deutschland 2009, Fach-
serie 12, Bd. 4. Statistisches Bundesamt, Wiesbaden (2010)
[Sto10] Storch K., Eke I., Borgmann K., Krause M., Richter C., Becker K., Schröck E., Cordes N.:
Three-dimensional cell growth confers radioresistance by chromatin density modification.
Cancer Research 70, 3925–3934 (2010)
[Sut10] Sutherland J.G.H., Rogers D.W.O.: Monte Carlo calculated absorbed-dose energy depen-
dence of EBT and EBT2 film. Medical Physics 37, 1110–1116 (2010)
[Taj79] Tajima T., Dawson J.: Laser electron accelerator. Physical Review Letters 43, 267–270
(1979)
[Til11] Persönliche Mittelung von Falk Tillner (OncoRay) (2. 8. 2011) (2011)
[Tob58] Tobias C.A., Lawrence J.H., Born J.L., McCombs R.K., Roberts J.E., Anger H.O., Low-
Beer B.V., Huggins C.B.: Pituitary irradiation with high-energy proton beams: a prelimi-
nary report. Cancer Research 18, 121–134 (1958)
[Tom07] Tomic N., Gosselin M., Wan J.F., Saragovi U., Podgorsak E.B., Evans M., Devic S.: Veri-
fication of cell irradiation dose deposition using a radiochromic film. Physics in Medicine
and Biology 52, 3121–3132 (2007)
[Tsu04] Tsujii H., Mizoe J., Kamada T., Baba M., Kato S., Kato H., Tsuji H., Yamada S., Yasada
S., Ohno T.: Overview of clinical experiences on carbon ion radiotherapy at NIRS. Radio-
therapy & Oncology 73, S41–S49 (2004)
[Van96] Vandeplassche D., Beeckman W., Zaremba S., Jongen Y.: 235 MeV cyclotron for MGH’s
Northeast Proton Therapy Center (NPTC): Present status. Proceedings of Fifth European
Partical Accelerator Conference (EPAC 96) 3, 2650–2652 (1996)
[Vat96] Vatnitsky S., Siebers J., Miller D., Moyers M., Schaefer M., Jones D.T., Vynckier S., Haya-
kawa Y., Delacroix S., Isacsson U., Medin J., Kacperek A., Lomax A., Coray A., Kluge H.,
Heese J., Verhey L.J., Daftari I., Gall K., Lam G., Beck T., Hartmann G.: Proton dosimetry
intercomparison. Radiotherapy & Oncology 41, 169–177 (1996)
[vB08] van Battum L.J., Hoffmans D., Piersma H., Heukelom S.: Accurate dosimetry with Gaf-
Chromic EBT film of a 6 MV photon beam in water: What level is achievable? Medical
Physics 35, 704–716 (2008)
[Ver79] Verhey L.J., Koehler A.M., McDonald J.C., Goitein M., Ma I.C., Schneider R.J., Wagner
M.: The determination of absorbed dose in a proton beam for purposes of charged-particle
radiation therapy. Radiation Research 79, 34–54 (1979)
Literaturverzeichnis 132
[Vyn94] Vynckier S., Bonnett D.E., Jones D.T.: Supplement to the code of practice for clinical
proton dosimetry. ECHED (European Clinical Heavy Particle Dosimetry Group). Radio-
therapy & Oncology 32, 174–179 (1994)
[Wac76] Wachsmann F., Drexler G.: Graphs and tables for the use in radiology. 2 Aufl., Springer
Verlag, Berlin (1976)
[Wah90] Waheed A., Manzoor S., Cherubini R., Moschini G., Lembo L., Khan H.: A more suita-
ble etching condition to register low energy proton tracks in CR39 for neutron dosimetry.
Nuclear Instruments and Methods in Physics Research Section B: Beam Interactions with
Materials and Atoms 47, 320–328 (1990)
[Web01] Webb S.: Intensity-modulated radiation therapy. Series in medical physics, Institute of
Physics Publishing, Bristol (2001)
[Wei08] Weichsel J., Fuchs T., Lefebvre E., d’Humières E., Oelfke U.: Spectral features of laser-
accelerated protons for radiotherapy applications. Physics in Medicine and Biology 53,
4383–4397 (2008)
[Wil46] Wilson R.R.: Radiological use of fast protons. Radiology 47, 487–491 (1946)
[Wil01] Wilks S.C., Langdon A.B., Cowan T.E., Roth M., Singh M., Hatchett S.P., Key M.H., Pen-
nington D.M., MacKinnon A., Snavely R.A.: Energetic proton generation in ultra-intense
laser-solid interactions. Physics of Plasmas 8, 542 (2001)
[Yog09] Yogo A.: Application of laser-accelerated protons to the demonstration of DNA double-
strand breaks in human cancer cells (3 pages). Applied Physics Letters 94, 181502 (2009)
[Yog11] Yogo A., Maeda T., Hori T., Sakaki H., Ogura K., Nishiuchi M., Sagisaka A., Kiriyama
H., Okada H., Kanazawa S., Shimomura T., Nakai Y., Tanoue M., Sasao F., Bolton P.R.,
Murakami M., Nomura T., Kawanishi S., Kondo K.: Measurement of relative biological
effectiveness of protons in human cancer cells using a laser-driven quasimonoenergetic
proton beamline. Applied Physics Letters 98, 053701 (2011)
[You58] Young D.A.: Etching of radiation damage in lithium fluoride. Nature 182, 375–377 (1958)
[Zei07] Zeil K.: Physikalisch-technische Vorbereitung von Zellbestrahlungen am intensiven
Channeling-Röntgenstrahl der Strahlungsquelle ELBE: diploma thesis. Forschungszen-
trum Dresden-Rossendorf / Humboldt-Universität Berlin (2007)
[Zei10a] Zeil K., Kraft S.D., Bock S., Bussmann M., Cowan T.E., Kluge T., Metzkes J., Richter T.,
Sauerbrey R., Schramm U.: The scaling of proton energies in ultrashort pulse laser plasma
acceleration. New Journal of Physics 12, 045015 (2010)
[Zei10b] Zeil K., Kraft S.D., Jochmann A., Kroll F., Jahr W., Schramm U., Karsch L., Pawelke J.,
Hidding B., Pretzler G.: Absolute response of Fuji imaging plate detectors to picosecond-
electron bunches. The Review of Scientific Instruments 81, 013307 (2010)
[Zha10] Zhao L., Das I.J.: Gafchromic EBT film dosimetry in proton beams. Physics in Medicine
and Biology 55, N291–N301 (2010)
[Zuo00] Zuo J.M.: Electron detection characteristics of a slow-scan CCD camera, imaging plates
and film, and electron image restoration. Microscopy Research and Technique 49, 245–268
(2000)
Abbildungsverzeichnis
1.1 Dosis-Tiefenverteilung in Wasser für Photonen, Elektronen und Protonen . . . . . . 2
1.2 Schematische Darstellung des Heidelberger Ionenstrahl-Therapiezentrums (HIT) . . 3
1.3 DRACO-Lasersystem am Helmholtz-Zentrum Dresden-Rossendorf . . . . . . . . . 4
1.4 Relative biologische Wirksamkeit von laserbeschleunigten Elektronen . . . . . . . . 5
2.1 Massenbremsvermögen für Protonen und Elektronen in Wasser . . . . . . . . . . . . 11
2.2 Mittlere Reichweite und Einfluss der Reichweitenverschmierung bei Protonen . . . . 13
2.3 Dosis-Tiefenprofile monoenergetischer Protonen für verschiedene Anfangsenergien . 14
2.4 Erzeugung der Plasmawelle (plasma wakefield) durch einen ultrakurzen Laserpuls . . 19
2.5 Elektronenbeschleunigung aus Helium-Gasstrom . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20
2.6 Schematische Darstellung des Target-Normal-Sheath-Acceleration (TNSA) Prozesses 21
2.7 Konventionelle klinisch eingesetzte Teilchenbeschleuniger . . . . . . . . . . . . . . 24
2.8 Schematische Darstellung in der klinischen Ionenstrahltherapie eingesetzter Gantries 25
2.9 Massen-Bremsvermögen und Reichweite für Protonen in Abhängigkeit von der Energie 27
3.1 Magnet-Spektrometer zur spektralen Untersuchung von laserbeschleunigten Elektronen 32
3.2 Thomson-Spektrometer an der Targetkammer des DRACO-Lasersystems am HZDR 33
3.3 CR-39 Ätzeinrichtung: Ultraschallwasserbad mit Natronlaugen-Gefäß und Probenhalter 35
3.4 CR-39 Auswertung: (a) Auswertesystem; (b) Mikroskopische Aufnahme mit detek-
tierten Kraterspuren . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 36
3.5 Abhängigkeit der Kraterflächengröße von der Ätzdauer . . . . . . . . . . . . . . . . 38
3.6 Kraterflächengröße in Abhängigkeit von Ätztemperatur und Ultraschall-Leistung . . 39
3.7 Einfluss verschiedener Filter auf ein Protonen-Energiespektrum . . . . . . . . . . . . 41
3.8 Als Echtzeit-Relativdosimeter verwendete Ionisationskammern . . . . . . . . . . . . 44
3.9 Schematischer Aufbau der zwei radiochromischen Filmtypen EBT und EBT2 . . . . 45
3.10 EBT-Kalibrierkurven (Dosis über netOD) für verschiedene Strahlenqualitäten . . . . 50
3.11 Normierte optische Dichte über der Strahlenergie für ausgewählte Dosispunkte . . . 51
3.12 (a) Skalierte Dosis in Abhängigkeit der netOD, (b) Skalierungsfaktoren für die ein-
zelnen Strahlenqualitäten . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 52
3.13 Kalibrierung der EBT-Filme für verschiedene Protonen-Strahlenqualitäten. . . . . . . 54
3.14 Vergleich von EBT- und EBT2-Filmen für Protonen-Strahlenqualitäten . . . . . . . . 55
3.15 Faraday Cup Aufbau: (a) TERA FC, (b) Eigene Konstruktion . . . . . . . . . . . . . 59
3.16 Darstellung des zweidimensionalen Potentialfeldes im Faraday Cup . . . . . . . . . 59
3.17 Charakterisierung des Faraday Cups . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 60
3.18 Bestimmung des FC-Absolutkalibrierfaktors mittels klinischer Dosimetrie . . . . . . 62
3.19 Bestimmung des FC-Absolutkalibrierfaktors mittels CR-39 . . . . . . . . . . . . . . 63
Abbildungsverzeichnis 134
4.1 Geschlossenes Bestrahlungsgerät ausgestattet mit einer 200kVp Röntgenröhre . . . . 65
4.2 Referenzdosimetrie-Setup für Zellbestrahlungen mit Objektträgern . . . . . . . . . . 67
4.3 EBT-Film-Messung der Dosishomogenität auf der Oberseite der Einschubplatte . . . 68
4.4 Schematischer Aufbau für Zellbestrahlungen mit Petrischalen . . . . . . . . . . . . . 68
4.5 Experimente am klinischen Elektronen-Linearbeschleuniger . . . . . . . . . . . . . 69
4.6 Dosishomogenität für Zellbestrahlungen in Petrischalen am LINAC . . . . . . . . . 70
4.7 Schematischer Aufbau der Zellbestrahlungsexperimente . . . . . . . . . . . . . . . 71
4.8 Experimentaufbau . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
4.9 Elektronen-Energiespektrum bestimmt mit zwei unabhängigen Methoden . . . . . . 74
4.10 Korrelation zwischen dem Referenzdosimeter und den beiden Echtzeit-Dosimetern . 75
4.11 Verhältnis der tatsächlich applizierten zur gewünschten Dosis . . . . . . . . . . . . . 76
4.12 Puls-zu-Puls-Dosisstabilität bei einer typischen Zellbestrahlung . . . . . . . . . . . . 77
4.13 Langzeitstabilität der Pulsdosis über die gesamte Bestrahlungskampagne . . . . . . . 78
5.1 Schematischer Aufbau des Integrierten Dosimetrie- und Zellbestrahlungssystems . . 81
5.2 Verschiedene IDOCIS-Einsätze . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 82
5.3 Charakterisierung der zwei IDOCIS-Detektoren FC und GSI-Ionisationskammer . . 83
5.4 Energieabhängigkeit des Verhältnisses des IC- und FC-Signals . . . . . . . . . . . . 84
5.5 Bestrahlungsplatz am 5 MV-Tandembeschleuniger am HZDR . . . . . . . . . . . . . 85
5.6 Bestimmung der effektiven Strahlfleckgröße . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85
5.7 Verhältnis der gewünschten zur tatsächlich in den Zellen applizierten Dosis . . . . . 86
5.8 Schematischer Experimentaufbau am DRACO . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88
5.9 Blick in die Target-Kammer des DRACO-Laser-Teilchenbeschleunigers . . . . . . . 89
5.10 Energiespektren laserbeschleunigter Protonen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 91
5.11 Protonen-Kraterflächendichte auf den einzelnen Oberflächen eines CR-39 Stapels . . 93
5.12 Mit Hilfe von CR-39 Stapeln ermittelte Energiespektren . . . . . . . . . . . . . . . 94
5.13 Energiespektren nach Korrektur der Magnetfilter- und Eingangsblendenposition . . . 95
5.14 Dosishomogenität auf Zellebene für die zwei verwendeten IDOCIS-Blenden . . . . . 96
5.15 Querkalibrierung des Faraday Cups gegen die Ionisationskammer . . . . . . . . . . 97
5.16 Stabilität des Querkalibrierfaktor kFilm/IC und der mittleren Pulsdosis . . . . . . . . . 98
5.17 Zweidimensionale Dosisverteilung in Abhängigkeit der Eindringtiefe . . . . . . . . 99
5.18 Dosis-Tiefenverteilung aus den EBT-Filmstapelbestrahlungen . . . . . . . . . . . . . 100
5.19 Korrelation der zwei Referenzdosimetrie-Systeme FC und EBT-Filme . . . . . . . . 101
5.20 Gesamt-Dosisunsicherheit und mittlere Pulsdosis für die einzelnen Zellbestrahlungen 103
B.1 Relative Dosisunsicherheit, die durch die Unsicherheit in netOD hervorgerufen wird 113
B.2 Einfluss der EBT-Film-Kalibrierkurve auf die Dosisunsicherheit . . . . . . . . . . . 114
Tabellenverzeichnis
2.1 Klassifizierung der verwendeten Dosimeter nach verschiedenen Kriterien . . . . . . 15
2.2 Vergleich der Eigenschaften von konventionell und laserbeschleunigten Teilchen . . 22
2.3 Vergleich konventioneller klinischer und laserbasierter Teilchenbeschleuniger . . . . 24
2.4 Überblick über die angewandten Relativ- und Referenzdosimeter . . . . . . . . . . . 30
3.1 Parameterbereich für retrospektive Filter-Prozedur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40
3.2 Zur Referenzdosimetrie im Rahmen dieser Arbeit verwendete Ionisationskammern . 43
3.3 Strahlenqualitäten zur Untersuchung der Energieabhängigkeit von EBT-Filmen . . . 49
3.4 Parameter der Kurvenanpassung der energieabhängigen Skalierungsfaktoren SF(E) . 53
3.5 FC-Absolutkalibrierfaktor . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 63
5.1 IDOCIS-Blendenkonfiguration in Abhängigkeit vom biologischen Endpunkt . . . . . 90
5.2 Dosimetrische Parameter der Zellbestrahlungen mit laserbeschleunigten Protonen . . 99
5.3 Mittlere Dosisunsicherheiten über alle Zellbestrahlungen . . . . . . . . . . . . . . . 102
A.1 Kurzübersicht über die verwendeten Strahlenquellen . . . . . . . . . . . . . . . . . 109
B.1 Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der Röntgenröhren-Dosimetrie . . . . . . . 111
B.2 Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der Dosimetrie am JeTi . . . . . . . . . . . 115
B.3 Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der Dosimetrie am Tandembeschleuniger . . 116
B.4 Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der Film-Dosimetrie am DRACO . . . . . . 119
B.5 Einflussgrößen auf die Messgenauigkeit der FC-Dosimetrie am DRACO . . . . . . . 121
Abkürzungsverzeichnis
AAPM . . . . . . . American Association of Physicists in Medicine
CPA . . . . . . . . . Chirped Pulse Amplification
CR-39 . . . . . . . . Columbia Resin Nr. 39 (Polyallyldiglycolcarbonat)
CSDA . . . . . . . . Continuous Slowing-Down Approximation
DNS . . . . . . . . . Desoxyribonukleinsäure
DRACO . . . . . . Dresden Laser Acceleration Source
DNS-DSB . . . . Doppelstrangbruch der DNS
HZB . . . . . . . . . Helmholtz-Zentrum Berlin
HZDR . . . . . . . . Helmholtz-Zentrum Dresden-Rossendorf
ELBE . . . . . . . . Elektronen Linearbeschleuniger für Strahlen hoher Brillanz und niedriger Emittanz
FC . . . . . . . . . . . Faraday Cup
FOA . . . . . . . . . Fokus-Oberflächenabstand
GSI . . . . . . . . . . GSI Helmholtzzentrum für Schwerionenforschung
GUM . . . . . . . . Guide of Uncertainty Measurement
HIT . . . . . . . . . . Heidelberger Ionenstrahl-Therapiezentrums
IAEA . . . . . . . . Internationale Atomenergie-Behörde (engl. International Atomic Energy Agency)
IC . . . . . . . . . . . Ionisationskammer (engl. ionisation chamber)
IDL . . . . . . . . . . Interactive Data Language (Software)
IDOCIS . . . . . . Integriertes Dosimetrie- und Zellbestrahlungs-System
IMRT . . . . . . . . Intensitätsmodulierte Strahlentherapie
JeTi . . . . . . . . . . Jenaer Titan:Saphir Lasersystem
LINAC . . . . . . . Linearbeschleuniger (engl. linear accelerator)
LWFA . . . . . . . . Laser-Kielfeldbeschleunigung (engl. Laser wakefield acceleration)
MCP . . . . . . . . . Multi-Channel-Plate-Detektor
ME . . . . . . . . . . Monitoreinheit
NIST . . . . . . . . . National Institute for Standards and Technology (USA)
OSL . . . . . . . . . Optisch stimulierte Lumineszenz
PET . . . . . . . . . . Polyethylen
PMMA . . . . . . . Polymethylmethacrylat
PNDL . . . . . . . . Primär-Normal Dosimetrie-Labor
PTB . . . . . . . . . . Physikalisch-Technische Bundesanstalt
RBW . . . . . . . . . Relative biologische Wirksamkeit
ROI . . . . . . . . . . Interessierende Region (engl. region of interest)
TNSA . . . . . . . . Target Normal Sheath Acceleration
Danksagung
An dieser Stelle möchte ich mich bei allen bedanken, die im besonderen Maße zum Gelingen der
vorliegenden Arbeit beigetragen haben.
An erster Stelle gilt mein Dank Prof. Dr. Wolfgang Enghardt, der die Betreuung dieser Arbeit über-
nahm. Ebenso wie Prof. Dr. Michael Baumann half er bei wichtigen Entscheidungen und förderte
darüber hinaus mit allen Kräften meinen geplanten Auslandsaufenthalt am Massachusetts General
Hospital in Boston.
Bei den Direktoren des Institutes für Strahlenphysik am HZDR, Prof. Dr Tom Cowan und Prof. Dr. Ul-
rich Schramm, möchte ich mich für die Möglichkeit bedanken, als Wissenschaftlicher Mitarbeiter an
ihrem Institut arbeiten und auf die Unterstützung des ganzen HZDR zurückgreifen zu können.
Mein ganz besonderer Dank gilt Dr. Jörg Pawelke, der diese Arbeit auf praktischer Ebene als Leiter
der Arbeitsgruppe Laser-Radioonkologie am OncoRay betreute. Die vielen tiefgründigen Diskus-
sionen mit ihm waren für mich nicht nur fachlich von großem Wert, sondern trugen im besonderen
Maße zu meiner Motivation bei.
Bei Dr. Leonhard Karsch möchte ich mich für die wunderbare Zusammenarbeit und die vielen hilf-
reichen fachlichen Hinweise und Ratschläge bedanken. Seine Fähigkeit, kreative physikalische Ideen
und Konzepte zu entwickeln, hat mich immer wieder begeistert und inspiriert.
Den Entwicklungs-Ingenieuren Manfred Sobiella und Dr. Michael Schürer danke ich für ihre großar-
tige, weitsichtige und detailreiche Arbeit bei der Detektorentwicklung und den Experimentaufbauten.
Großer Dank gilt an dieser Stelle Yassine Dammene, Johannes Knaute und Julia Woithe. Sie haben in
ihren Diplom-, Praktikums- und Studentischen Arbeiten, die im Rahmen dieser Arbeit betreut wur-
den, einen wesentlichen Beitrag zu den hier vorgestellten Ergebnissen und zu den Errungenschaften
der Laser-Radioonkologie-Gruppe des OncoRay beigetragen.
In ganz besonderem Maße dankbar bin ich für den Teamgeist, die Hilfsbereitschaft und die Kolle-
gialität der Laser-Radioonkologie-Gruppe am OncoRay. Neben den bereits genannten Kolleginnen
und Kollegen seien Dr. Elke Beyreuther, Florian Kroll, Lydia Laschinsky, Elsiabeth Leßmann, Um-
ar Masood, Tevor Burris Mog, Dr. Doreen Naumburger und Melanie Oppelt erwähnt. Neben vielen
fachlichen Kenntnissen - insbesondere auf dem Gebiet der Strahlenbiologie - sind es vor allem auch
einige sehr gute Freundschaften, die ich gewinnen konnte.
Bei den Kolleginnen und Kollegen der Friedrich-Schiller-Universität, Prof. Malte Kaluza, Dr. Hans-
Peter Schlenvoigt, Maria Nicolai und Rico Wachs bedanke ich mich für die tolle Zusammenarbeit
während der Experimente am JeTi-Laserbeschleuniger. Dem steht der Dank an die Laserteilchen-
beschleunigungs-Gruppe am HZDR, insbesondere an Stefan Bock, Uwe Helbig, Thomas Kluge,
Dr. Stephan Kraft, Josephine Metzkes und Karl Zeil in nichts nach. Ohne die gemeinsame, intensive
Vorbereitung und die professionelle Durchführung der Experimente am DRACO-Laserbeschleuniger
wären diese nicht so erfolgreich gewesen.
Danksagung 138
Des Weiteren bedanke ich mich bei Dr. Shavkat Akhmadaliev (HZDR) und Dr. Andreas Weber (HZB)
für die Möglichkeit, wichtige Kalibrier- und Charakterisierungsexperimente am HZDR-Tandem bzw.
an der Augentumortherapie-Anlage der Charité Berlin mit konventionellen Protonen-Strahlenquali-
täten durchführen zu können. Insbesondere Dr. Andreas Weber danke ich für die vielen nützlichen
Diskussionen und für seine Motivation, unsere Experimente bis ins Detail mit zu durchdenken und zu
optimieren.
Großer Dank gilt ebenfalls Dr. Bernd Voss von der GSI Darmstadt für die Zurverfügungstellung
der GSI-Ionisationskammern und für die bereitwillige Hilfe zur Wartung und Qualitätskontrolle der
Kammern.
Dr. Cordelia Hoinkis von der Klinik und Poliklinik für Strahlentherapie und Radioonkologie in Dres-
den danke ich für die langjährige kollegiale und hilfsbereite Unterstützung bei allen Fragen zur
klinischen Dosimetrie und zu den durchgeführten Experimenten am klinischen Elektronen-Linear-
beschleuniger.
Den Kolleginnen und Kollegen der Medizinphysik-Gruppe am OncoRay verdanke ich viele inter-
essante, anregende und manchmal auch kontroverse Gespräche in den Mittagspausen und in der wö-
chentlichen Besprechung. Das hat mir stets dabei geholfen, den Blick über das von mir behandelte
Themengebiet hinaus zu lenken.
Unbeschreiblich ist der Dank, den ich gegenüber meinem Lebenspartner Sebastian empfinde. Nicht
nur wegen seiner großartigen Hilfe beim Korrekturlesen, sondern vor allem dafür, dass er mir in
kritischen Zeiten den Rücken frei gehalten hat und mich auf jede erdenkliche Weise unterstützt hat.
Erklärung zur Eröffnung des
Promotionsverfahrens
1. Die Dissertation wurde am Institut für Strahlenphysik des Helmholtz-Zentrum Dresden-Ros-
sendorf und in der Arbeitsgruppe Laser-Radioonkologie am OncoRay in Dresden im Rah-
men des Verbundprojektes onCOOPtics unter der wissenschaftlichen Betreuung von Herrn
Prof. Dr. Wolfgang Enghardt angefertigt.
2. Hiermit versichere ich, dass ich die vorliegende Arbeit ohne unzulässige Hilfe Dritter und ohne
Benutzung anderer als der angegebenen Hilfsmittel angefertigt habe. Die aus fremden Quellen
direkt oder indirekt übernommenen Gedanken sind als solche kenntlich gemacht.
3. Bei der Auswahl und Auswertung des Materials sowie bei der Herstellung des Manuskripts
habe ich Unterstützungsleistungen von folgenden Personen erhalten: Yassine Dammene, Prof.
Dr. Wolfgang Enghardt, Dr. Leonhard Karsch, Johannes Knaute, Lydia Laschinsky, Dr. Jörg
Pawelke, Julia Woithe und Karl Zeil.
4. Weitere Personen waren an der geistigen Herstellung der vorliegenden Arbeit nicht beteiligt.
Insbesondere habe ich nicht die Hilfe eines kommerziellen Promotionsberaters in Anspruch
genommen. Dritte haben von mir weder unmittelbar noch mittelbar geldwerte Leistungen für
Arbeiten erhalten, die im Zusammenhang mit dem Inhalt der vorgelegten Dissertation stehen.
5. Die Arbeit wurde bisher weder im Inland noch im Ausland in gleicher oder ähnlicher Form
einer anderen Prüfungsbehörde vorgelegt.
6. Die Inhalte dieser Dissertation wurden in folgender Form veröffentlicht:
a) Publikationen in rezensierten Fachzeitschriften:
• Richter C., Karsch L., Dammene Y., Kraft S.D., Metzkes J., Schramm U., Schürer
M., Sobiella M., Weber A., Zeil K., Pawelke J.: A dosimetric system for quantitative
cell irradiation experiments with laser-accelerated protons. Physics in Medicine and
Biology 56, 1529–1543 (2011)
• Richter C., Kaluza M.C., Karsch L., Schlenvoigt H.P., Schürer M., Sobiella M., Woi-
the J., Pawelke J.: Dosimetry of laser-accelerated electron beams used for in vitro
cell irradiation experiments. Radiation Measurements 46 (2011)
• Kraft S.D., Richter C., Zeil K., Baumann M., Beyreuther E., Bock S., Bussmann M.,
Cowan T.E., Dammene Y., Enghardt W., Helbig U., Karsch L., Kluge T., Laschinsky
L., Leß- mann E., Metzkes J., Naumburger D., Sauerbrey R., Schürer M., Sobiella M.,
Woithe J., Schramm U., Pawelke J.: Dose dependent biological damage of tumour
cells by laser-accelerated proton beams. New Journal of Physics 12, 085003 (2010)
• Richter C., Karsch L., Woithe J., Pawelke J.: Energy dependence of EBT-1 radio-
chromic film response for photon (10 kVp-15 MVp) and electron beams (6-18 MeV)
readout by a flatbed scanner. Medical Physics 36, 5506–5514 (2009)
Erklärung zur Eröffnung des Promotionsverfahrens 140
b) Konferenz-Beiträge in Fachzeitschriften:
• Laschinsky L., Baumann M., Beyreuther E., Karsch L., Leßmann E., Oppelt M.,
Richter C., Schramm U., Schürer M., Pawelke J.: Novel technology of laser driven
proton beams for a potential application in cancer therapy: in vitro dose response
studies. European Journal of Cancer 47, S190 (2011)
• Karsch L., Baumann M., Beyreuther E., Burris-Mog T., Kraft S.D., Laschinsky L.,
Metzkes J., Naumburger D., Oppelt M., Richter C., Schramm U., Schürer M., Zeil
K., Pawelke J.: Status der Protonentherapie auf Basis von Hochintensitätslasern –
Erste Dosis-Effekt-Kurven Laser beschleunigter Protonen. Strahlentherapie und On-
kologie 187 (Suppl 1), 7 (2011)
• Pawelke J., Baumann M., Beyreuther E., Burris-Mog T., Cowan T.E., Dammene Y.,
Enghardt W., Kaluza M., Karsch L., Kraft S.D., Laschinsky L., Leßmann E., Metzkes
J., Naumburger D., Nicolai M., Richter C., Schlenvoigt H.P., Schramm U., Schürer
M., Woithe J., Zeil K.: Laser driven accelerators for radiobiology experiment. Radio-
therapy & Oncology 99 (Suppl 1), S230 (2011)
• Beyreuther E., Baumann M., Burris-Mog T., Dammene Y., Enghardt W., Karsch L.,
Kraft S.D., Laschinsky L., Leßmann E., Metzkes J., Naumburger D., Oppelt M.,
Richter C., Schramm U., Schürer M., Woithe J., Zeil K., Pawelke J.: Lasergetriebene
Protonenbeschleuniger auf dem Weg zur Strahlentherapie. Experimentelle Strahlen-
therapie und Klinische Strahlenbiologie 20, 9-12 (2011)
• Oppelt M., Baumann M., Beyreuther E., Burris-Mog T., Dammene Y., Enghardt W.,
Karsch L., Kraft L., Laschinsky L., Leßmann E., Metzkes J., Naumburger D., Rich-
ter C., Schramm U., Schürer M., Woithe J., Zeil K., Pawelke J.: Biologische Wirk-
samkeit laserbeschleunigter Protonen im Vergleich zu konventionell beschleunigten
Protonen. Experimentelle Strahlentherapie und Klinische Strahlenbiologie 20, 73-77
(2011)
• Beyreuther E., Richter C., Dammene Y., Karsch L., Laschinsky L., Leßmann E.,
Naumburger D., Pawelke J., Schürer M., Sobiella M., Weber A., Baumann M.: An
integrated dosimetry and cell irradiation device for in vitro experiments with laser
accelerated protons. Radiotherapy & Oncology 96 (Suppl 1), S533-S534 (2010)
• Richter C., Beyreuther E., Dammene Y., Enghardt W., Kaluza M., Karsch L., La-
schinsky L., Leßmann L., Naumburger D., Nicolai M., Sauerbrey R., Schlenvoigt
H.P., Schürer M., Sobiella M., Weber A., Pawelke J., Baumann M.: Laser-Based
Particle Acceleration for Future Ion Therapy: Current Status of the Joint Project on-
COOPtics with Special Focus On Beam Delivery and Dosimetry. Medical Physics
37, 3292 (2010)
• Schramm U., Zeil K., Richter C., Beyreuther E., Bussmann M., Cowan T.E., Eng-
hardt W., Karsch L., Kluge T., Kraft S.D., Laschinsky L., Metzkes J., Naumburger D.,
Pawelke J., Sauerbrey R.: Ultrashort Pulse Laser Accelerated Proton Beams for First
Radiobiological Applications. AIP Conference Proceedings 1299, 731-736 (2010)
• Richter C., Akhmadaliev S., Beyreuther E., Dammene Y., Karsch L., Laschinsky L.,
Leßmann E., Naumburger D., Schürer M., Sobiella M., Weber A., Pawelke J., Bau-
mann M.: Auf dem Weg zu systematischen radiobiologischen Experimenten mit la-
serbeschleunigten Protonen: Entwicklung, Charakterisierung und Einsatz eines inte-
Erklärung zur Eröffnung des Promotionsverfahrens 141
grierten Dosimetrie- und Zellbestrahlungssystems. Experimentelle Strahlentherapie
und Klinische Strahlenbiologie 19, 192-195 (2010)
• Laschinsky L., Beyreuther E., Enghardt W., Kaluza M., Karsch L., Leßmann E., Na-
umburger D., Nicolai M., Pawelke J., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P.,
Baumann M.: Biologische Wirksamkeit von laserbeschleunigten Elektronen im Ver-
gleich zu konventionell beschleunigten Elektronen. Experimentelle Strahlentherapie
und Klinische Strahlenbiologie 19, 109-111 (2010)
• Pawelke J., Beyreuther E., Enghardt W., Kaluza M., Karsch L., Laschinsky L., Leß-
mann E., Naumburger D., Nicolai M., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P.,
Baumann M.: Laser particle acceleration for radiotherapy: A first radiobiological
characterization of laser accelerated electrons. In: Dössel O., Schlegel W.C. (Eds.),
IFMBE Proceedings, Springer, Heidelberg 25/III, 502-504 (2009)
• Laschinsky L., Beyreuther E., Enghardt W., Kaluza M., Karsch L., Leßmann E., Na-
umburger D., Nicolai M., Pawelke J., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P.,
Baumann M.: Systematic in vitro cell experiments with laser accelerated electron
beams. Radiotherapy & Oncology 92 (Suppl 1), 89 (2009)
• Karsch L., Beyreuther E., Enghardt W., Kaluza M., Laschinsky L., Leßmann E., Na-
umburger D., Nicolai M., Pawelke J., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P.,
Baumann M.: Dosis-Effekt-Kurven für in vitro Zellbestrahlungen mit laserbeschleu-
nigten Elektronen. Strahlentherapie und Onkologie 185 (Suppl 1),158 (2009)
• Laschinsky L., Beyreuther E., Enghardt W., Karsch L., Leßmann L., Naumburger D.,
Nicolai M., Pawelke J., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P., Baumann M.:
Laser particle accelerators for radiotherapy: first in-vitro cell experiments with laser
accelerated electron beams. Radiotherapy & Oncology 90 (Suppl. 3), S50-S51 (2009)
• Laschinsky L., Beyreuther E., Enghardt W., Kaluza M., Karsch L., Leßmann E., Na-
umburger D., Nicolai M., Pawelke J., Richter C., Sauerbrey R., Schlenvoigt H.P.,
Baumann M.: Dosis-Effekt-Kurven für in vitro Zellbestrahlungen mit laserbeschleu-
nigten Elektronen. Experimentelle Strahlentherapie und Klinische Strahlenbiologie
18, 139-142 (2009)
c) Eigene Präsentation auf folgenden Konferenzen:
• SSD 16 - International Conference on Solid State Dosimetry, Sydney, Australien
(2010)
• AAPM 52 Annual Meeting, Philadelphia, USA (2010)
• 19. Symposium Experimentelle Strahlentherapie und Klinische Strahlenbiologie, Dres-
den (2010)
• PTCOG 48, Heidelberg (2009)
• Workshop on Hadron Beam Therapy of Cancer, Erice, Italien (2009)
Ich bestätige, dass ich die Promotionsordnung der Medizinischen Fakultät Carl Gustav Carus der
Technischen Universität Dresden anerkenne.
Dresden, den 14. Oktober 2011
Christian Richter
Thesen
1. Mit Hochintensitätslasern lassen sich Elektronen und Protonen auf einer Strecke von wenigen
Mikrometern auf kinetische Energien im Megaelektronenvolt-Bereich beschleunigen.
2. Die neuartige Technologie der Laser-Teilchenbeschleunigung hat bei einer entsprechenden
Weiterentwicklung das Potential, alternativ zu konventionellen Beschleunigeranlagen in der
klinischen Ionentherapie eingesetzt zu werden.
3. Bevor es zu einer Anwendung laserbeschleunigter Teilchen in der klinischen Ionentherapie
kommen kann, ist neben zahlreichen Verbesserungen der Strahleigenschaften und deren Stabili-
tät auch die Untersuchung der strahlenbiologischen Wirksamkeit der ultrakurzen Teilchenpulse
hoher Pulsdosis zwingend erforderlich.
4. Sowohl die quantitative strahlenbiologische Untersuchung als auch die potentielle spätere klini-
sche Anwendung der neuen Strahlenqualitäten erfordern eine verlässliche Strahlmonitorierung
in Echtzeit, verbunden mit einem hochpräzisen dosimetrischen Verfahren zur Bestimmung der
absolut im Zielobjekt deponierten Energiedosis.
5. Diese Arbeit hat die dosimetrische Charakterisierung laserbeschleunigter Teilchen zur Durch-
führung quantitativer in vitro Zellbestrahlungsexperimente zum Inhalt.
6. Bei der Charakterisierung und Kalibrierung existierender dosimetrischer Detektoren konnten
neue Erkenntnisse gewonnen werden.
7. Radiochromische EBT-Filme weisen für Strahlenqualitäten mit Energien unterhalb von 200kVp
eine hohe Energieabhängigkeit auf. Mit einem nur von der Strahlenergie abhängigen Korrek-
turfaktor kann die Energieabhängigkeit korrigiert werden. Aufgrund ihrer Dosisleistungsunab-
hängigkeit eignen sie sich zur Referenzdosimetrie laserbeschleunigter Teilchen.
8. Es wurde ein Faraday Cup entwickelt, optimiert, charakterisiert und mit drei unabhängigen
Methoden genauestens kalibriert, so dass er als Referenzdosimeter zur Charakterisierung laser-
beschleunigter Protonen eingesetzt werden kann.
9. Am JeTi-Laser-Teilchenbeschleuniger in Jena wurden laserbeschleunigte Elektronen während
der weltweit ersten quantitativen strahlenbiologischen Untersuchung dieser Strahlenqualität so-
wohl in Echtzeit monitoriert als auch ihr Energiespektrum und ihre absolute Dosisdeposition in
den Zellproben retrospektiv präzise quantifiziert.
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10. Für die dosimetrische Charakterisierung laserbeschleunigter Protonen wurde ein integriertes
Dosimetrie- und Zellbestrahlungssystem entwickelt, das die speziellen Anforderungen an die
Dosimetrie dieser Strahlenqualität erfüllt und an verschiedenen konventionellen und laserba-
sierten Beschleunigern flexibel eingesetzt werden kann.
11. CR-39 Festkörper-Spurdetektoren eignen sich zur Kontrolle des Energiespektrums laserbe-
schleunigter Protonen direkt am Ort der in vitro Zellbestrahlungen.
12. Trotz Abhängigkeit von der Pulsdosis können Ionisationskammern als Echtzeit-Relativdosi-
meter von laserbeschleunigten Teilchen eingesetzt werden.
13. Am DRACO-Laser-Teilchenbeschleuniger in Dresden wurden laserbeschleunigte Protonen
spektrometrisch und dosimetrisch genauestens charakterisiert. Das war Voraussetzung für die
Untersuchung der strahlenbiologischen Wirksamkeit dieser Strahlenqualität.
14. Unter dem Einsatz zweier voneinander unabhängiger Referenzdosimetrie-Systeme und der Be-
stimmung des Energiespektrums am Zellort konnte die von laserbeschleunigten Protonen de-
ponierte absolute Dosis mit einer Gesamtunsicherheit von nur ca. 10% bestimmt werden.
15. Die erfolgreichen dosimetrisch-strahlenbiologischen Untersuchungen laserbeschleunigter Teil-
chen sind ein wichtiger erster Schritt auf der translationalen Treppe hin zur strahlentherapeuti-
schen Anwendung dieser Strahlenqualität. Sie ebnen den Weg für die Bewältigung der nächsten
Stufe, der Durchführung von in vivo Untersuchungen.
